





Beiträge zur Einführung der Positronen- 




Postfach51 01 19 
D-01314 Dresden 
Telefon i- 49 351 26 00 
Telefax i-49 351 2 69 04 61 
http://www.fz-rossendorf.de/ 
Als Manuskript gedruckt 
Alle Rechte beim Herausgeber 





Beiträge zur Einführung der Positronen- 
Emissions-Tomographie bei der 
Schwerionen-Tumortherapie 
Dissertation 
Technische Universität Dresden 
Beiträge zur Einführung der Positronen-Emissions-Tomographie 
bei der Schwerionen-Tumortherapie 
Rainer Hinz 
Von der Fakultät Elektrotechnik der Technischen Universität Dresden 




Vorsitzender: Prof. Dr.-Ing. habil. U. Frühauf 
Gutachter: Prof. Dr.-Ing. habil. R. Freyer Tag der Einreichung: 26.05.1999 
Prof. Dr. rer. nat. habil. E. Grosse Tag der Verteidigung: 07.02.2000 
Prof. Dr. med. habil. W. Burchert 
Inhaltsverzeichnis 
....................................................................................................................... 1 Einleitung 7 
2 G-undlagen der Schwerionentherapie ......................................................................... 9 
2.1 Krebs und seine Therapiemöglichkeiten ................................................................ 9 
................................................. 2.2 Die Vorzüge von Schwerionen für die Tumortherapie 9 
2.3 Positronen-Emissions-Tomographie bei der Schwerionentherapie ............................ 12 
3 Statistische Bildrekonstmktion in der Emissions-Tomographie .................................... 17 
3.1 Die Objektverteilung .................................................................................................. 17 
..................................................................................... 3 -2 Der Zerfall der Radionuklide 18 
............................................................................................... 3.3 Das Abbildungssystem 19 
.......................................... 3.4 Die Emissionsmessung und die Rekonstmktionsaufgabe 20 
....................................................... 3.5 Lösungsansätze für die Rekonstruktionsaufgabe 22 
4 Die Positronenkamera .............................................................................................. 26 
.......................................................................................... 4.1 Aufbau der Kamera .. ..... 26 
.................................................................. 4.2 Datenerfassung und Signalverarbeitung 2 7  
...................................................................................... 4.3 Datenanalyse im Zeitbereich 29 
....................................................................................... 5 Methodische Entwicklungen 3 3  
.......................................................................... 5.1 Messung der Vernichtungsstrahlung 33 
5.2 Schwächung ............................................................................................................... 37 
.................................................. 5.3 Prozesse der Erzeugung von Koinzidenzereignissen 38 
. . 
.................................................................................. 5.4 Experimentelle Rückprojektion 42 
.................................... 5.5 Schätzung der Reichweite aus Positronenemitter-Profilen .... 45 
............................................................ 1.6 Reichweitebestimrnung in Gewebeproben 4 9  
................................................................................... 1.7 Messung der Empfindlichkeit 52 
............................................................................................. 1.8 Messung der Auflösung 56 
................................................................................... 1.9 ~nline-Ubenvachung 57 
........................................................................................... 6 Biokinetische Modellierung 59 
6.1 Einführung ............................................................................................................... 59 
.............................................................................................. 6.2 Kompartiment-Modelle 61 
6.3 Ein Kompartiment-Modell für die bei der Bestrahlung erzeugte Aktivität ............„.... 62 
6.4 Lösung der Anfangswertaufgabe .................... .,. ......... 6 3  
........................................................ 6.5 Diskussion der Modellfunktionen .. ................. 66 
.................................................................... 6.6 Betrachtung der Reaktionsprodukte 6 8  
.................................................... 6.7 Experimentelle Untersuchung von Teilmodellen 7 0  
7 Patientenbehandlung ..................................................................................................... 75 
7.1 Vorbereitung der Patientenbehandlung ................................................................. 73 
.............................................................. 7.2 Durchführung der Patientenbestrahlungen 78 
..................................................................................................... 7.3 Bildrekonstruktion 80 
7.4 Analyse und Auswertung .............................. .„„ ................................................... 84 
.................................................................................... 8 Zusammenfassung .............. . 91 
9 Literaturverzeichnis ....................................................................................................... 93 
10 Abkürzungs- und Formelzeichenverzeichnis „ .. „ .....................................-..................... 98 
1 1 Danksagung ...................................,....................... ............................................ 101 
Abbildungsverzeichnis 
Abbildung 1 : Heilungschancen der Strahlentherapie in Abhängigkeit von der Dosis .............. 9 
Abbildung 2: Dosis-Tiefen-Diagramme in Wasser .............................................................. 10 
Abbildung 3: Funktionsprinzip des Rasterscanners ............................................................... 11 
Abbildung 4: Schema der Bremsung von Schwerionen in Materie ........................................ 12 
Abbildung 5: Tiefenverteilung ßf-aktiver Fragmente ......................................................... 1 3  
Abbildung 6: Schema einer Positronenkamera ..................................................................... 1 5  
.................................................................................................... Abbildung 7: Tiefenprofile 1 6  
Abbildung 8: Verteilungsfunktion der Zerfallszeit ............................................................. 1 8  
Abbildung 9: Detektorsysteme der Emissions-Tomographie ................................................. 19 
.............................................................................................. Abbildung 10: Basisfunktionen 21 
Abbildung 11: Ansicht des medizinischen Bestrahlungsplatzes der GSI ............................... 26 
Abbildung 12: Logikschaltung des S trahl-AnIAus-Signals ................................................... 2 8  
Abbildung 13: Vereinfachtes Blockschema der Positronenkamera BASTEI ......................... 29 
Abbildung . 14. Ausschnitt aus dem Rasterscanner-Steuerdatensatz ....................................... 30 
Abbildung 15: Ausschnitt aus der PET-Messung im Listenmodus ........................................ 31 
Abbildung 16: Winkelverteilung von C ~ ~ ~ ~ ~ ~ p h o t o n e n  .................................................... -33 
Abbildung 17: Massenschwächungskoeffizienten von Wasser ............................................. -35 
Abbildung 18: Massenschwächungskoeffizienten in kompaktem Knochen ........................... 36 
Abbildung 19: Massenschwächungskoeffizienten von Bismutgermanat ............................... 36 
Abbildung 20: Eigenschwächung der Vernichtungsstrahlung im Meßobjekt ........................ 37 
............................................................................................ Abbildung 2 1 : Energiespektrum 38 
Abbildung 22: Photographien des Lungenphantoms .............................................................. 39 
Abbildung 23: Gemessene Koinzidenzzahl-Zeit-Verläufe ..................................................... 40 
Abbildung 24: Pseudo-3D Schema eines Koinzidenzkanals .................................................. 42 
Abbildung 25: Wechselwirkungslängen einer Koinzidenzlinie ............................................. -44 
Abbildung 26: ß+-Aktivitäts-Tiefenprofil .............................................................................. -45 
Abbildung 27: Beispiel einer Parameterschätzung ................................................................ -49 
Abbildung 28: Umrechnung von gemessenenen CT-Zahlen in Protonen-Bremsvermögen aus 
[Sch98] ........................................................................................................................... 50 
Abbildung 29: Ansicht des Gefäßes mit den Gewebeproben ................................................. 51 
Abbildung 30: Abhängigkeit der Fragmenterzeugung von der Energie ................................. 53 
......................................... Abbildung 3 1 : Ansicht des Kopfphantoms arn Bestrahlungsplatz 54 
Abbildung 32: Abhängigkeit der Aktivitätsprofile von der Strahlintensität ........................... 55 
Abbildung 33: Bestimmung der Reichweiteauflösung ........................................................ 56 
Abbildung 34: Rasterscan vorwärts und rückwärts ............................................................ 58 
.............................. ................................... Abbildung 35: P*-Aktivitäts-Zeitverläufe .... -60 
..................................................... Abbildung 36: Vorschlag eines Kompartiment-Modells 6 2  
......................................... Abbildung 37: Realisierungsbeispiel des Kompartiment-Modells 67 
................................................. Abbildung 38: Beispielverlauf der Ausgangskonzentration 68 
I I 
......................................... Abbildung 39: Radiochemische C-Produktausbeuten in Wasser 69 
................................................................ Abbildung 40: Gemessene Konzentrationsverläufe 70 
11 
............................ .................-.........*. Abbildung 41: Kompartiment-Modell für CO? .... 71 
I I 
.................................................................. Abbildung 42: Kompartiment-Mode11 für CH& 72 
............................................................. Abbildung 43: PET-Aufnzrhmen vom Rattenversuch 74  
Abbildung 44: MR-Aufnahmen eines Patienten. .................................. ...---..... . .................. 75 
................................................................................................ Abbildung 4.5: Segmentierung 76 
.............".... .................................-.*. Abbildung 46: Dosisplernung eines Bestrahlung&eIdes . 77 
................................................................ Abbildung 47: Stereotaktisches Positioniersystem 78 
Abbildung 48: Koinzidenzzahl-Zeitverlauf einer Patientenmessung ...................................... 80 
Abbildung 49: Beispiel für die Filterung der PET-Bilder .................................................... 83 
.................................................................... Abbildung 50: Vergleich Messung - Simulation 84 
....................................................................... Abbildung 5 1 : Gemessene Uberreichweite 8 6  
Abbildung 52: Offener und verschlossener Hohlraum .......................................................... 87 
................................................................................ Abbildung 53 : Kontroll-MIX-Aufnahme 8 8  
............................................................................................. Abbildung 54: Einzelfraktionen 89 
Tabellenverzeichnis 
...................................................................... Tabelle 1 : Übersicht der ßf-aktiven Fragmente 14 
Tabelle 2: Ausschnitt aus dem während der PET-Messung aufgezeichneten MEFGDatensatz . 
....................................................................................................................................... 32 
Tabelle 3: Totale Massenschwächungskoeffizienten p/p in cm21g ......................................... 35 
TabelIe 4: Photonenausbeuten bei Messungen an unterschiedlichen Körperteilen ................. 37 
Tabelle 5: Photonen-Wechselwirkungskoeffizienten in BGO ................................................ 43 
Tabelle 6: Experimentell bestimmte relative wasseräquivalente Pfadlängen von 12c-1onen in 
............................................................................................................... Gewebeproben 5 2  
Tabelle 7: Ausschnitt aus der Energietabelle des SIS ............................................................. 56 
Tabelle 8: Parameter der Modellfunktion für die in Abbildung 35 dargestellten 
........................................................................................................ Abklingfunktionen -59 
Tabelle 9: Parameter der Modellfunktion (59) für die in Abbildung 48 dargestellte 
............................................................................................................. Abklingfunktion 79 
1 Einleitung 7 
1 Einleitung 
Die Entwicklung neuer und die Verbesserung bestehender Verfahren der Krebsbehandlung ist 
ein Anspruch, an dem die Wissenschaft an der Schwelle zum 21. Jahrhundert gemessen wird. 
Wegen der physikalischen und biologischen Vorzüge von Ionenstrahlung gegenüber der der- 
zeit in der Teletherapie üblicherweise eingesetzten Strahlung von Photonen und Elektronen 
[Wi146] werden weltweit große Anstrengungen für die Einrichtung und den Betrieb neuer 
medizinischer Bestrahlungsplätze für Protonen und Kohlenstoffionen unternommen. So wur- 
den bis Dezember 1998 in den USA in Boston und Loma Linda sowie in der Schweiz in Vil- 
ligen insgesamt etwa 15.000 Patienten mit Protonen behandelt. Am National Institute of Ra- 
diological Sciences in Chiba (Japan) wurde 1994 weltweit der erste speziell für die medizini- 
sche Anwendung konzipierte Schwerionenbeschleuniger in Dienst gestellt [Sis99]. 
In Deutschland ist seit 1989 in Darmstadt bei der Gesellschaft für Schwerionenforschung 
(GSI) in Zusammenarbeit mit der Radiologischen Universitätsklink Heidelberg, dem Deut- 
schen Krebsforschungszentrum (DKEZ) Heidelberg und dem Forschungszentrum Rossendorf 
(FZR) eine Schwerionentherapie-Pilotanlage aufgebaut worden [Kra93]. Hier konnten im 
Dezember 1997 erstmals in Europa Patienten mit 12c-1onen behandelt werden [Kra98]. Die 
während der vorgesehenen fünfjährigen Betriebsphase dieses Protypes bei der Bestrahlung 
von Patienten gewonnen Erfahrungen [Wan94] sollen die Grundlage für eine dedizierte klini- 
sche Einrichtung zur Krebsbehandlung mit Ionenstrahlen bilden, in der dann etwa 1.000 Pa- 
tienten pro Jahr behandelt werden können [Deb98]. 
Bei der Bestrahlung mit stabilen "C-1onen entstehen durch Fragmentierungsreaktionen zwi- 
schen den Projektilen des Therapiestrahles und den Atomkernen des durchstrahlten Gewebes 
als Nebenprodukt auch einige Positronenemitter (P+-Emitter). Benutzt man die nuklearmedi- 
zinische Technik der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) [Mor95, S. 49 1ff.I zur Mes- 
sung der durch die Schwerionenbehandlung erzeugten zeitlichen und räumlichen Verteilung 
der ßf-Aktivität, so kann damit die applizierte Dosis lokalisiert werden [Eng96]. Der Einsatz 
von PET zur Kontrolle der Schwerionentherapie wurde erstmals in den achtziger Jahren am 
Lawrence Berkeley Laboraty (USA) erprobt, wegen großer praktischer Schwierigkeiten je- 
doch nur selten durchgeführt. Zugleich wurde berichtet, daß durch die PET-Messungen Ab- 
weichungen der tatsächlichen Teilchenreichweite gegenüber der im Bestrahlungsplan vorge- 
sehenen von bis zu einigen Millimetern aufgedeckt wurden [Lla84]. 
Um die Bestrahlungen an der GSI von Beginn an mit höchstmöglicher Präzision durchführen 
zu können, ist am dortigen medizinischen Therapieplatz neben einem neuartigen magneti- 
schen System zur Strahlauslenkung über das Tumorvolumen (Rasterscanner) auch eine Po- 
sitronenkamera installiert worden, die direkt am Ort der Bestrahlung (in situ) zeitgleich mit 
der Bestrahlung die im Körper des Patienten erzeugte P*-Aktivität messen kann, Damit ist ein 
bisher weltweit einzigartiges System für die Therapie von tiefsitzenden, kompakten T~irnoren 
entwickelt worden [Hab98]. Dieses System erlaubt eine Präzision der BestraNu ng, mit der 
insbesondere Tumore in unmittelbarer Nachbarschaft zu strahlenempfindlichen Organen be- 
handelt werden können, 
Die arn FZR ausgeführten Arbeiten zur Schaffung der Voraussetzungen für die Kirnrmlie dtt.1' 
Schwerionentherüpie an der GSI mittels PET haben bisher in drei Dissertationen Nieder- 
schlag gefunden. Die Untersuchungen über die Durchführbarkeit von PET-Messungen un- 
mittelbar am Ionenstrahl und die Realisierung eines Detektorkorizepres wurden in fpa%~%] 
behandelt. Die Darstellung der physikalischen Grundlagen für die Erzeugung und den Nueh- 
weis der F-Emitter bei der Schwerionentherapie und die Madellierung dieser Vorgange er- 
folgte in [Has96]. In [Lau991 ist die Entwicklung eines an die Bedingungen der " ~ - n i r r a ~ i e  
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angepaßten iterativen tomographischen Bildrekonstruktionverfahrens beschrieben. Darüber 
hinaus sind in [Hen99] Messungen zur Dichtebestimmung von leichten Medien mit dem fiir 
die Therapiekontrolle entwickelten Tomographen durchgeführt worden. 
Anknüpfend an diese Aktivitäten liegt der Gegenstand dieser Arbeit in der Vorbereitung und 
Einführung der in situ Verifikation der Therapie mit I2c-1onen durch PET bei den an der GSI 
auszuführenden klinischen Studien. Damit soll ein wesentlicher Beitrag zu dem in [Wan94, 
S. 51 formulierten Studienziel einer ,,Objektivierung der Genauigkeit und des Nutzens der 
PET-Strahlverifikation in der klinischen Anwendung" geleistet werden. 
Nach der Darstellung der physikalischen und biologischen Grundlagen der Schwerionenthe- 
rapie und der Basis von PET zur Kontrolle der Bestrahlungen mit I2c-1onen im zweiten Ka- 
pitel erfolgt in Kapitel 3 eine Einführung in die statistischen Methoden der Bildrekonstruk- 
tion. 
Für die Durchführung der Integration der PET in das medizinisch-technische Gesamtsystern 
der Schwerionentherapie und die Lösung der sich dabei ergebenden weiterführenden Aufga- 
benstellungen sind folgende Schwerpunkte gesetzt worden: 
Die PET-Meßtechnik ist so weiterzuentwickeln, daß sie den von der Patientenbestrahlung 
gestellten Erfordernissen gerecht wird. Dafür ist eine Datenerfassung im Listenmodus zu 
etablieren, die alle für die Auswertung und Analyse der Therapiebestrahlungen relevan- 
ten Informationen in der benötigten Zeitauflösung zuverlässig aufzeichnet. Die Arbeiten 
dazu werden in Kapitel 4 vorgestellt. i 
In vorklinischen Studien sind Untersuchungen zu wichtigen Eigenschaften der Positro- 
nenkamera und methodische Entwicklungen auszuführen. Hierzu zählen die Entwicklung 
eines an den Aufbau der Positronenkamera angepaßten Rückprojektionsalgorithmus und 
eines Verfahrens zur Schätzung der Teilchenreichweite aus den durch 12~-~estrahlungen 
erzeugten der ßf-Emitterverteilungen. Die maximal erzielbare Empfindlichkeit und Auf- 
lösung bei der Reichweitenschätzung sind experimentell zu bestimmen. Das Verfahren 
der Simultankontrolle von Schwerionenbestrahlungen durch PET ist hinsichtlich seiner 
Echtzeitfähigkeiten einzuschätzen. Die Ergebnisse hierzu sind in Kapitel 5 niedergelegt. 
Für die Übertragbarkeit der bei den Versuchen mit Phantomen gewonnenen Erkenntnisse 
auf therapierelevante Verhältnisse ist es notwendig, die Auswirkungen physiologischer 
Prozesse, wie Blutzirkulation und Stoffwechsel, auf die bei der Schwerionenbestrahlung 
erzeugte ßi-Aktivitätsverteilung im Lebewesen zu kennen. Dafür sind die Grundlagen ei- 
ner biokinetischen Modellierung dieser Vorgänge und ein Modellvorschlag für die ma- 
thematische Beschreibung des ßi-Emitter-~rans~orts auf der Basis von tierexperimentel- 
len Ergebnissen zu erarbeiten (Kapitel 6). 
Die Kontrolle der Schwerionentherapie durch PET ist in den Ablauf von Vorbereitung, 
Durchführung und Auswertung der Patientenbehandlung so einzuführen, daß ein maxi- 
maler Nutzen für die Genauigkeit der Therapie erzielt wird. Positionierunsicherheiten, 
Fehler bei der Berechnung der Strahlreichweite und Ungenauigkeiten bei der Dosisdepo- 
sition sollen mit Hilfe der PET-Messungen überprüfbar werden. Die Ausführungen hierzu 
befinden sich in Kapitel 7. 
Alle Messungen mit '"-strahlen wurden am medizinischen Bestrahlungsplatz (Cave M) der 
GSI D m s t a d t  durchgeführt. Die “C- tud dien sind im vom Forschungszentrum Rossendorf 
und der Technischen Universität Dresden gemeinsam betrieben PET-Zentrum ausgeführt 
worden. Die Austvertungen der Experimente sowie alle weiteren Arbeiten erfolgten am Insti- 
tut für Kern- und Nadronenphysik des FZR im Zeitraum zwischen Herbst 1995 und Frühjahr 
1999. 
2.1 Krebs und seine Therapiemöglichkeiten 
2 Grundlagen der Schwerionentherapie 
2.1 Krebs und seine Therapiemöglichkeiten 
Derzeit ist Krebs nach den Erkrankungen des Herz-Kreislauf-Systems die zweithäufigste To- 
desursache in den westlichen Industrieländern. In Deutschland erkranken jährlich über 
340.000 Personen neu an Krebs, mehr als 210.000 sterben daran, worin die unbefriedigende 
Situation bei der Behandlung von Krebserkrankungen zum Ausdruck kommt. Mit Hinblick 
auf die deutlichen Fortschritte bei der Verringerung der Mortalität von Herz- und Kreislaufer- 
krankungen wird prognostiziert, daß ab dem Jahre 2010 Krebs die häufigste Todesursache in 
Deutschland sein wird [Becg?]. 
Gemessen am ~ünf-~ahres-Überleben, trägt die Chirurgie allein mit etwa 22 %, die alleinige 
Strahlentherapie mit ca. 12 % und die Kombination beider Verfahren mit ungefähr 6 % zur 
erfolgreichen Behandlung von Patienten mit Krebsneuerkrankungen bei. Der Beitrag der 
Chemotherapie und anderer Therapieformen ist mit unter fünf Prozent noch äußerst gering. 
Die Heilungschancen sind gut bei einer frühzeitigen Erkennung der Geschwulsterkrankung 
und bei dem Vorliegen eines einzelnen, lokalen, genau definierten Primärtumors. Etwa 20 % 
der Neuerkrankungen können dennoch wegen der komplizierten Lage des Tumors oder der 
Ausprägung von Strahlenresistenz, die zu einem ungenügenden Ansprechen des Tumors auf 
strahlentherapeutische Behandlung führt, mit den derzeitigen Therapiemöglichkeiten nicht 
erfolgreich behandelt werden, auch wenn ein rein lokaler Tumor vorliegt. 
Erforderlich ist somit die Verbesserung und Weiterentwicklung der lokalen Behandlungsver- 
fahren. So kann ein erheblicher Teil der Patienten von einer Schwerionentherapie profitieren. 
2.2 Die Vorzüge von Schwerionen für die Tumortherapie 
0 50 100 150 0 50 108 I56 
Dosis in willkürlichen Einheiten Dosis in willküslichen Einheiten 
Aufgabe der Radioonkologie ist die möglichst weitgehende Zerstörung der 
haften Geschwulsten des Körpers mit Strahlung bei minimaler Schgdiguug des gesunden 
Körpergetvebes. Die IVdhrscheinllchkeit der Merbeiiführung ineparabier Schjden an %dkil 
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wächst mit steigender Strahlendosis, so daß mit deren Erhöhung sowohl die Wahrscheinlich- 
keit der lokalen Tumorvernichtung als auch das Risiko der Toleranzüberschreitung im Nor- 
malgewebe zunimmt. Die Wahrscheinlichkeit für die komplikationsfreie Heilung eines Tu- 
morleidens ist bei einer Optimaldosis maximal; wird diese unterschritten, so überwiegt die 
Gefahr einer zu geringen Schädigung der Geschwulst, wird sie jedoch überschritten, so redu- 
ziert die Gefahr von schweren Nebenwirkungen die Heilungschancen. 
In [Ho1361 wird ausgeführt, daß eine Verbesserung der Erfolgsaussichten strahlentherapeuti- 
scher Behandlungen nicht einfach durch eine Erhöhung der Dosis, sondern nur durch eine 
stärkere Konformität der Bestrahlung erreichbar ist (Abbildung 1). Eine Möglichkeit zur Ver- 
besserung der Konformität besteht in der Verwendung schwerer geladener Teilchen - wile 
Protonen, a-Teilchen, Schwerionen - als Therapiestrahl. Der Energieabgabeprozeß dieser 
Teilchen ist durch ein scharfes Dosismaximum (BRAGG-Maximum) kurz vor dem Ruhepunkt 
der Ionen gekennzeichnet, wohingegen die Dosis bei Photonenstrahlung näherungsweise ex- 
ponentiell mit der Eindringtiefe abfallt (Abbildung 2). Dieses steile Dosismaximum erlaubt 
die Verbesserung der Homogenität der Dosisbelegung auf dem Tumor bei gleichzeitiger stär- 
kerer Schonung des um den Tumor liegenden Normalgewebes. In Abbildung 1, rechtes Dia- 
gramm verschiebt sich die Kurve für die Tumorvernichtung nach links, die Kurve der Tole- 
ranzüberschreitung hingegen nach rechts. 
Kohlenstoff-Ionen 
3 GeV (250 AMeV) 
I ( / Elektronen 20 MeV 
60~o-~hotonen 
1,17 und 1,33 MeV 
L I / Neutronen 15 MeV / 
0 5 10 15 20 25 
Eindringtiefe in cm 
Abbildung 2: Dosis-Tiefen-Diagramme in Wasser 
fiir "C-~onen, Elektronen, "CO-~atnmastrnhlen und schnelle Neutronen unterschiedlicher 
Energie. Alle Strahlenarten sind nttf die gleiche Obe$üchendosis norrniert worden. 
Die hohe Konformitiit der Bestrahlung bei der Verwendung von Ionenstrahlen wird weiterhin 
durch die sehr geringe seitliche Streuung ermöglicht, die aufgrund des großen Unterschiedes 
zwischen der Masse eines b n s  im Vergleich zur Elektronenmasse auftritt. Die Wechselwir- 
kung sehr kurzweIIiger elektromagnetischer Strahlung mit Materie (Seite 33) führt hingegen 
bei der Photonentherapie ebenso zu einer starken Aufweitung des Strahlenbündels wie die 
durch die Cou~a%z~wechseYwirkung vermittelten elastischen Stöße mit Targetelektronen bei 
der Elektronentherapie. 
2.2 Die Vorziige von Schwerionen fiir die T~imortherapie I I 
Im Hinblick a ~ ~ f  die biologische Wirksamkeit besitzt die Schwerionentherapie ebenfalls ent- 
scheidende Vorteile. Die Strahlung schwerer geladener Teilchen kann dicht ionisierend sein, 
sie bewirkt dann einen hohen linearen Energietransfer (LET) entlang der Teilchentrajektorien 
[Her97]. Im Vergleich zur dünnionisierenden Strahlung treten bei Schwerionen von Kohlen- 
stoff bis Sauerstoff im Bereich des BRAGG-Maximums folgende Hoch-LET-Effekte auf 
[Kra87] : 
1. Die relative biologische Wirksamkeit (RBW) der Strahlung ist erhöht. 
2. Der Sauerstoffverstärkungsfaktor (OER) ist reduziert, d. h. die Abhängigkeit der Strah- 
lenwirkung von der Sauerstoffkonzentration in der Zelle während der Bestrahl~mg ist ver- 
mindert. 
3. Das Zellreparaturvermögen ist verringert, was einem hohen alß-Verhältnis im linear-qua- 
dratischen Modell des Zellüberlebens entspricht. 
4. Die Abhängigkeit der Radiosensitivität der Zellen vom Stadium des Zellzyklus ist gerin- 
ger ausgeprägt. 
I Im Eingangsbereich, dem Plateau vor dem BRAGG-Maximum, ist das normale Zellreparatur- 
vermögen wie bei anderer Niedrig-LET-Strahlung (Photonen, Elektronen) vorhanden. 
Aufgrund ihrer physikalischen wie auch biologischen Eigenschaften besitzten Strühlen 
schwerer Ionen somit das Potential für eine tumorkonforme Behandlung unter Schonung des 
den Tumor umgebenden Gewebes. Hierfür wurde an der GSI das intensitätsgesteuerte Raster- 
scannverfahren (Abbildung 3) entwickelt [Hab94]. 









Abbildung 3: Funktionsprinzip des Rasterscanners. 
Die beiden Dipolmagnetpaare lenken, passend zur Kontur des zu belzanc~elndert Tunzors, den 
Ionenstrahl vertikal bzw. horizontal aus. Die Eindringtiefe des Tlzerapiestmlzles wird rlurclz 
stufenweise Veränderung der Teilchenenergie zwisclzen E„ (fzinterste Sclziclzt des Ttlnzo~.s.l 
und EllZi,, (vorclerste Schicht des Tumors) variiert. Jeder Zielpunkt wird - in Abhdr&gi,Skeit 
von der aktuellen intensitäf dris Strahls - so lange angesteuert, Bis dort die gefimlevte T& 
chenznhl deponiert wurde. Danach wird der nliclzste Pankt angefizlzrei~~ bis ma Ende der 
ganze Tumor abgerastert ist [HabB]. 
Diese tumorkonformen Schwerionenbestrahlungen eignen sich d&er insbesra~~idere fiir die 
Pr!iizisionstherapie von Geschwulsten, die; 
* kompakt sind, 
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0 nicht oder nur unvollst2indig chirurgisch entfernbar sind, 
aufgrund ihrer hohen Strahlenresistenz nicht mehr mit einer konventionellen Strahlenthe- 
rapie erfolgreich behandelbar sind und 
sich in der Nahe von besonders strahlenempfindlichen Organen - wie dem Sehnerv oder 
dem Hirnstamm -befinden. 
Auf Grundlage dieser Auswahlkriterien wurden bisher Chordome, Chondrosarkome und ade- 
noidcystische Carcinome im Kopf-, Nacken- und Beckenbereich mit I2c-1onen an der GSI 
behandelt. 
2.3 Positronen-Emissions-Tomographie bei der Schwerionentherapie 
Als Nebenprodukt bei der Schwerionenbestrahlung bilden nukleare Fragmeiltierungsreaktio- 
nen zwischen den Ionen des stabilen Therapiestrahles und den Atomkernen des bestrahlten 
Gewebes instabile, positronemittierende Nuklide (P+-Emitter) [Eng92], [Paw97a]. Eine der 
dabei stattfindenden Fragmentierungsreaktionen ist beispielsweise: 
'SC+ ':o+ ' A C +  ':0+2n (1) 
Ein stabiles 12c-1on des Therapiestrahles mit einer kinetischen Energie im Bereich von 70 bis 
500 MeV pro Nukleon (AMeV), was einer Gesamtenergie zwischen 840 MeV und 6 GeV pro 
Ion entspricht, tsifft auf einen sich in Ruhe befindenden I%-~tomkern des Körpergewebes. 
A~~ßerdem führen direkte Reaktionsmechanismen zum Austausch von Nukleonen zwischen 
den an den Kernreaktionen beteiligten Partnern, zum Beispiel bei: 
12 ,C+ :H+ ' , 2 ~ + -  n (2) 
In Abbildung 4 sind diese beiden, für die Erzeugung von ßf-~mittern bei der Bestrahlung von 
organischer Materie mit hochenergetischen 12c-1onen examplarischen Kernreaktionen sche- 
matisch dargestellt. 
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Abbildung 4: Schema der Bremsung von Schwerionen in Materie. 
Oben xibt das "~ -1on  des Therapiestrahles seine Energie durch Cou~o~~wechselwirkung 
ab, ohne d& es zu ~ra~mentierui~sreakiionen kommt. der Mitte.findet sowohl eine Frag- 
mentierung des Projektils als auch des Targets, hier am Beispiel eines Snuerstu#kernes, 
statt. Unten tauscht das '2~-~rojek t i l  e ~z Neutron gegen ein Proton aus. In allen gezeigten 
Fdllen ist die Reichweite des Tberapiestrahles nahezu gleich. 
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Die Reaktionsquerschnitte der auftretenden nuklearen Wechselwirkungen sind energieabhän- 
gig. Beginnend bei der Fragmentierungsschwelle zwischen 10 und 20 AMeV steigen sie zu- 
nachst stark an, um nach einem Maximum wieder abzufallen. Ab einer Projektilenergie von 
etwa 100 AMeV sind die Kern-Kern-Wirkungsquerschnitte nahezu energieunabhängig 
[Sih93], [Tsa93]. Dieser charakteristische Verlauf spiegelt sich in der Tiefenverteilung der 
ß+-aktiven Targetfragmente wider (Abbildung 5 unten). 
Aus dem Primärstrahl einer Ionensorte entsteht auf diese Weise mit wachsender Eindringtiefe 
ein immer komplexeres Gemisch von Teilchen aus leichten Fragmenten. Das sind Ionen, 
Protonen und Neutronen, deren mittlere Kernladungszahl kleiner als die der Ionen des Thera- 
piestrahles ist. Diese leichten Teilchen bewirken eine Energiedeposition auch hinter dem 
durch die Primärionen erzeugten Dosismaximum (Abbildung 2). 
0 50 100 150 SO0 
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Abbildung 5: Tiefenverteilung P+-aktiver Fragmente. 
Die Daten wurden aus einer Simulationsrechnung nach iHas96J gewonnen. Dargestellt ist 
die eindimensionale Verteilung der P+-aktiven Fragmente, die bei der Bestr-ahlmg von I6 
cm tiefem C&@& mit einer Million "~- jonen  der Energie 234 M e V  eyzeugt kveuden. h 
obere Diagramm zeigt die ProjektiEfragment-, das mttere die Tn~getfr~gnzentvertetlu~zgen- 
Da die Zahl der I1~-~ragrnente w itaus gröJer als die der anderen Fragmente ist, sind sie 
anders skaliert in das Diagramm eingetragen (rechte Ordinatenachse). 
In Abbildung 5 sind die berechneten eindimensionalen Tiefenverteiiungen von Proj'ektilfrag- 
menten (oben) und Targetfragmenten (unten) dargestellt, die bei der monoenergetischen Be- 
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strahlung von homogenem Polymethylmethacrylat (PMMA), das wegen seiner stöchiome- 
trischen Zusammensetzung (Summenformel: C5H802) als Stellvertreter für Körpergewebe 
fungiert, mit "C-1onen entstehen. Während die Projektilfragmente alle in einem räumlichen 
Bereich in der Nähe des BRAGG-Maximums toppen, verteilen sich die Targetfragmente über 
den gesamten Kanal mit einem leicht ansteigenden Plateau im Eingangsbereich, einer Erhö- 
hung mit anschließendem deutlichen Abfall bei der Reichweite der Primärionen und einem 
allmählichen Abklingen im hinterwärtigen Abschnitt. 
Eine weitere Konsequenz aus der Fragmentierung ist die Autoaktivierung. So verlieren in der 
gezeigten Beispielreaktion (I) beide Kerne bei der Kollision jeweils ein Neutron, so daß sie 
anschließend einen Überschuß an Protonen besitzen und nicht mehr stabil, sondern radioak- 
tiv sind. Im Kern kommt es daraufhin zur Umwandlung eines Protons p in ein Neutron n un- 
ter Aussendung eines Positrons ef und eines elektronischen Neutrinos V,: 
p + e f + v ,  + n  (3) 
In den Beispielfällen von "C, "0 und "N finden folgende ~ e r k m w a n d l u n ~ e n  in stabile Nu- 
klide statt: 
11 ,C+e+ +V, + ':B (4) 
'80 + e+ +V, + ':N 
12 
(5 )  
,N + e+ +V, + ':C (6) 
Das praktisch masselose, elektrisch neutrale Neutrino entweicht ungehindert ohne weitere 
Wechselwirkung. Die Wahrscheinlichkeitsverteilung der Energie der emittierten Positronen 
hat ihr Maximum bei etwa einem Drittel der für den jeweiligen ß+-Emitter spezifischen Ma- 
ximalenergie (ß-Endpunktsenergie) Ep, max. Tabelle l gibt die Halbwertszeiten und die ß-End- 
punktsenergie für die bei der Bestrahlung von PMMA mit 12c generierten ßf-Emitter zusam- 
men mit der Häufigkeit ihres Auftretens in den Tiefenprofilen von Abbildung 5 an. 
Tabelle I :  Übersicht der ß +-aktiven Fragmente. 
Fiir die in Abbildung 5 beim BeschuJ von PMMA mit einer Million ' 2 ~ - ~ o n e n  (234 AMeV) 
errechneten Tiefenverteilungen der ß + -Emitter sind die absoluten Häufigkeiten angegeben. 
Die Halbwertszeiten tmd ß-Endpunktsenergien stammen aus [See81 J. Wegen des geringen 
Auftreens von %, 'C und "0 wurden diese ß -~mitter bei der Darsrellung der Tiefenver- 
teilung der TargefJragmente in Abbildung 5 weggelassen. 
Das positiv geladene Positron tritt durch eine Reihe von Einzelstößen mit den Elektronen der 
umgebenden Materie in Wechselwirkung, Dabei iindert das Positron immer wieder seiae 
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Flugrichtung, so daß der Abstand zwischen dem Entstehungsort und dem Punkt, wo das Po- 
sitron zur Ruhe gelangt, wesentlich kürzer ist als die von ihm dabei zurückgelegte Strecke. 
Am Ort der Positronenannihilation zerstrahlt das Positron mit einem Elektron zu zwei oder 
drei Photonen, wobei das Verhältnis der Wirkungsquerschnitte 
beträgt [Mus88]. Beim wesentlich häufiger auftretenden Zweiphotonenzerfall 
e+ +e- + 2 y  (8) 
laufen die beiden Photonen unter einem Winkel von nahezu 180" auseinander. Das dabei ent- 
stehende y-Quanten-Paar erhält eine Energie äquivalent zur Ruhemasse des zerstrahlten Elek- 
tronen-Positronen-Paares: 
Wegen der Energie- und Irnpulserhaltung besitzt jedes der beiden beim Zweiphotonenzerfall 
erzeugten Photonon, die mit einem Paar von y-Strahlungsdetektoren in zeitlicher Koinzidenz 
nachgewiesen werden können, eine Energie von 511 keV. Der Ort der Annihilation ist da- 
durch auf eine Position auf der Verbindungslinie zwischen diesen beiden Detektoren festge- 
legt. Abbildung 6 stellt eine Meßanordnung vor, wie sie typisch für den Einsatz in der Nukle- 
armedizin ist [Mor95, S. 492ff.l. 
Abbildung 6: Schema einer Positronenkamera. 
Vorn Ort der Annihilation ausgehend, itrifJt jedes der beiden 511 key - Phot~neri. arf eiutel-a 
Detektorblock_ Um alle sich in einer tmnsn.xinlen Ebme b e $ i z d z ~ t  Koitzc"idr;"i.~3:lii.~ien er- 
fissen ZLL können, werden in der Nuklearmedizin zumeist vingfBrrnige d4nordnrirzgerz einge- 
setzt. So werj%gt a.3. der gezeigte Scanner über vier Ringe aus Blockdtitekt~~ren. Die Ver- 
wendung eines solchen Scmzners ist bei der Schrveriunentherapie nirihl inöglich, da der &- 
tektorring mit der StrahIJLihrung kollidieren und die Beweglichkeit der Patiefitetztiz'ege zu 
stark einschr&nkert wiirde, Iin Bild nickt darge~tdt  s i d  die Aus1esr;"e~eruk der Dtltz'ektu- 
rert, Cter Koirazidinzpr03;.essor tlnd das Datene$assungsst)rtprtttt 
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Mittels tomographischer Bildrekonstruktionsverfahren kann aus den gemessenen Projektio- 
nen wieder die ursprüngliche Aktivitätsverteilung errechnet werden [Fre98]. 
In Abbildung 7 ist das einfache eindimensionale Profil der ßf-Aktivität, wie man es nach der 
Rückprojektion erhält, zusammen mit der BRAGG-Kurve eingezeichnet. In diesem Bild wird 
deutlich, daß die Verteilung der Annihilationsereignisse von der Dosisverteilung abweicht. 
Daraus wird klar, daß die Dosislokalisation bei der Schwerionentherapie mittels PET nicht 
direkt, sondern nur indirekt über den Vergleich zwischen der zu erwartenden mit der gemes- 
senen ßf-Ernitterverteilung möglich ist. 
50 100 
Reichweite in mm 
Abbildung 7: TiefeenprofiEe 
von ß*-~ktivität (durchgezogene Linie) und physikalischer Dosis. Ausgehend von der Be- 
strahti~ngssituntion, die der Berechnung der Fragmenttiefenverteilung von Abbildung 5 zu 
Grunde liegt, sind die Dosis-Tiefenverteilung bei einem Strahldurchmesser von 7 mm 
(FWHN) und das in den Bildraum rückprojizierte ßf-Aktivitäts-Tiefenprofil ausgerechnet 
worden. 
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3 Statistische Bildrekonstruktion in der Emissions-Tomographie 
Bei des tomographischen Rekonstruktion ist aus einem Satz gemessener Projektionen die 
ursprüngliche Quellverteilung zu errechnen. Insbesondere bei Messungen mit geringen Er- 
eigniszahlen, wie sie für die PET bei der Schwerionentherapie typisch sind, kommt es we- 
sentlich darauf an, daß das der Bildrekonstruktion zugrunde liegende Modell des Abbil- 
dungsprozesses den statistischen Charakter der Kernumwandlungen und des Meßvorganges 
berücksichtigt, um zu einer guten Schätzung der Objektverteilung zu gelangen. In diesem Ka- 
pitel soll ein solches stochastisches Abbildungsmodell entwickelt werden, und daran an- 
schließend sollen Ansätze zur Lösung des Rekonstruktionsproblems vorgestellt werden 
[Fes98]. 
3.1 Die Objektverteilung 
In der Ernissions-Tomographie ist die räumliche Verteilung von Radionukliden im Körper 
des Patienten zu ermitteln. Doch was ist darunter - vom statistischen Standpunkt aus be- 
trachtet - zu verstehen? 
Man geht davon aus, daß zum Zeitpunkt t  = 0 eine ,,große Zahl" von N zerfallsbereiten Ker- 
nen vorliegt. Unter einem ,,großenu N ist im Sinne der Statistik zu verstehen, daß eine Bino- 
mialverteilung mit einer Einzelwahrscheinlichkeit p und einer Versuchsanzahl N durch eine 
P O ~ ~ ~ o ~ v e r t e i l u n g  mit dem Parameter p-N approximiert werden darf. Jedoch ist die Zahl N 
von radioaktiven Kernen winzig im Vergleich zur Gesamtzahl der Atome des Kwert;. 
Die Vektorfunktion X, ( t )  E R (k = 1, 2 ,  ..., N )  beschreibt die räumliche Position des k. 
Kernes in Abhängigkeit von der Meßzeit t .  Diese Positionen werden unter anderem durch die 
anfängliche Quellverteilung, den Blutfluß und nicht voraussagbare Erscheinungen, wie der 
B ~ o w ~ s c h e n  Bewegung, bestimmt. 
Ein ideales bildgebendes Verfahren wäre in der Lage, den exakten Verrlciuf der Positionen 
aller zu beobachtenden Teilchen X ,  ( t )  , X, ( t )  , ... , X ( t )  zu liefern. Wiederholungen ein 
und desselben Versuches würden sich unterscheidende Teilchenspurbilder liefern, &a jede 
Einzelmessung eine Realisierung dieser N zufälligen Prozesse ermitteln würde. 
Die räumlichen Positionen X, ( t )  der einzelnen Kerne sind für jedes t s 0 voneinander un- 
abhängige Zufallsvariable. Diese Annahme ist zutreffend, solange es sich nur um kleinste 
Mengen an radioaktiv markierten Molekülen handelt, so daß eine wechselseitige Beeinflus- 
sung ausgeschlossen werden kann. Nur beim Einsatz größerer Mengen und sehr spezifisch 
wirkender Verbindungen ist die gegenseitige Unabhängigkeit der Positionen der einzelnen 
Kerne nicht mehr gewährleistet. Bei Neurorezeptorstudien beispielsweise besetzen die hYif03t;- 
küle, die zuerst das Hirn erreichen, die verfügbaren Rezeptoren, so da8 die ihnen nachfolgen- 
den nur noch über geringere Bindungschancen verfügen. 
Unter dieser Bedingung der gegenseitigen Unabhiinpigkeit der Aufenthaltsrvahrseheiniich- 
keiten ist die Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion f „„ ($1 die zu bestimnaende Ohjektver- 
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3.2 Der Zerfall der Radionuklide 
Ein radioaktiver Kern kann nur zu einem einzigen Zeitpunkt beobachtet werden, wenn er Zer- 
fällt und dabei strahlung aussendet, die detektiert wird. 
Die Zerfallszeit des des k. Kernes ist eine Zufallsvariable Tk. Ausgehend von der Beobach- 
tung, daß der radioaktive Zerfall eines Kernes spontan erfolgt, es also keine stimulierten 
Emissionen gibt, sind die Tk der einzelnen Kerne statistisch voneinander unabhängig. 
Die Wahrscheinlichkeit einer spontanen Kernumwandlung ist unabhängig vom Alter des 
Kernes: 
P ( T , s ~ ~ T , ~ , )  = P ( T , L ~ - ~ , )  für t 2 t ,  (10) 
Beim Spontanzerfall handelt es sich um einen Prozeß ohne Gedächtnis oder MARKOW-Prozeß 
[Wun92]. 
In 2 Tk ist exponentialverteilt mit dem Parameter h = - . Hierbei ist Tic! die Halbwertszeit des 
T 1 2  
betrachteten radioaktiven Zerfalls, die zum Beispiel einer Nuklidkarte [See811 entnommen 
werden kann. Die Verteilungsfunktion der Exponentialverteilung ist: 
P(& < t )  = F~ ( t )  = ~ ( t )  = I - e-'.' (1 1) 
Abbildung 8 zeigt den Verlauf der Verteilungsfunktion. 
Abbildung 8: Verteilungsfunktion der Zerfdszeit. 
Die W~zhrscheinlichkeit dafür, dnß der Spontanzeqftall eines Kernes innerhalb der Halb- 
wertszeit e ~ o l g t ,  betriigt 50 %. Mit einer Wahrscheinlichkeit von 95 % j7ndet ein Kernzer- 
fall innerhalb einer MeJzeeit von 3 / h statt. 
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3.3 Das Abbildungssystem 
Ein Abbildungssystem in der Emissionstomographie besteht aus n , ~  Detektoreinheiten 
(Abbildung 9). Jeder Kernzerfall kann in höchstens einer Detektoreinheit nachgewiesen wer- 
den, das Splitten von Photonen soll ausgeschlossen sein. Mit S,  E {0,1,2, ..., n, } wird der 
Index der Detektoreinheit bezeichnet, die den Zerfall des k. Kernes registriert. Wird der Zer- 
fall von keiner Detektoreinheit erfaßt, so ist Sk = 0. 
Die Sk sind voneinander statistisch unabhängig. Für k It j ist jedes S statistisch unabhängig 
von q. Diese beiden Bedingungen sind bei moderaten Zählraten erfüllt, da dort die durch das 
Aufstocken von Impulsen (Pile-up) und durch die Totzeit der Zählapparatur auftretenden, 
nicht korrigierbaren Verluste vernachlässigt werden dürfen [Mei75, S, 156ff.I. Emissions- 
messungen, die durch Totzeiteffekte beinflußt sind, genügen nicht mehr der POISSON-Vertei- 
lung. Für deren B~eschreibung sind kompliziertere Modelle erforderlich [Eng98]. 
n = (Zahl der Kristalle) n ,I = (Zahl der Kollimator~ch~chte~ . 
(Zahl der Winkr;%ositionen) 
Abbildung 9: Detektorsysteme der Emissions-Tomographie. 
Links ist eine ringformige Positronankamera fiip PET, reclzts eins schwaftkbare ANG,E~-Xrt- 
mera für SPECT schematisch dargestellt. Grau gerastert i$$ der Akztpta~tzb;~ueicl~ eher 
ausgewählten Detektoreinheit. 
Die Wahrscheinlichkeit dafür, daß ein Zerfall rn Ort von der i. Detektoxeinfieit registriert 
wird, wird mit &(iJ bezeichnet. Mit diesem Detektoreinheit-EmpfindIic:hkeitsm~~~ter .Y&) 
können folgende Effekte erfd3t werden: 
Geometrie des l3etektorsystems (Akzeptanzbereich -der Detektoredrnhe1ten~ Kollimfitions- 
eigenschaften] 
objektspezifische Vorgange (Schwikhung und Streuung der Strahlung im Objekt], 
intrinsische Coet&oreigensx:kiaften (Effektivität, WechselwiBung &r Sfmhlung mit dem 
Detektormaterid). 
Die Wahrseheinltcfakeit däfiir, da8 ein Zerfall bei g Überh~upt von der Kan~era detektiert 
wird, Ist: 
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Mit so(&) wird die Wahrscheinlichkeit dafür wiedergegeben, daß ein bei 6 stattfindender Zer- 
fall von keiner Detektoreinheit registriert wird. 
3.4 Die Ernissionsmessung und die Rekonstruktionsaufgabe 
Mit h (X) wird die Emissionsdichte bezeichnet, das ist die Zahl der in einem Vol~imeneleinent 
während der Meßda~ier ti S t I  t2 stattfindenden Zerfalle. 5 ist die Zahl der Ereignisse, die in 
der i. Detektoreinheit (i = 1, 2, ..., nCl) während der Dauer der Messung registriert werden (0 I 
& I  N) .  
Unter Zugmndelegung der bislang formulierten Eigenschaften sind die F voneinander stati- 
stisch unabhängige, ~01~So~verteilte Z~ifallsvariable: 
Y,  = ~oisson { j s, (x) . h (x) ds. ] (i = 1, 2, ..., (13) 
Die Schreibweise Y, oc Poisson (Si } soll verdeutlichen, daß eine Realisierung einer 
~01~~0~ver te i l t en  Zufallsvariable mit dem Parameter ist. 
Die tatsächlich gemessenen Zerfälle umfassen sowohl Nutzsignal als auch Untergr~ind. Diese 
Untergr~indereignisse sind verschiedenen Ursprungs: 
1. Untergrundzerfalle rühren her aus der Kernstrahlung von Quellen, die vom zu untersu- 
chenden Meßobjekt verschieden sind oder die in keinem riiumlichen Zusammenhang mit 
dem zu untersuchenden Meßobjekt stehen. Dazu werden gezählt: 
0 die Raumaktivitgt, 
die einfallende kosmische Strahlung, 
Transmissionsq~iell~en (bei gleichzeitiger Emissions- und Transmissioiismess~ing), 
o ungenügend abgeschirmte Quellen-Depots. 
Diese Quellen bilden den ,externenG Untergrund. 
2.  Davon verschieden ist der ,,interne" Untergrund, der durch die Meßapparatur selbst er- 
zeugt wird: 
die zuf2lligen Koinzidenzen bei PET, den durch ein möglichst schmales Koinzidenz- 
zeitfenster begegnet werden sollte, 
die durch das Rauschen des Detektors und der Meßelektronik hervorgebrachten Er- 
eignisse. 
Unter der Annahme, daß diese Untergrund-Ereignisse gleichfalls voneinander statistisch un- 
abhängige, ~o~sso~ver te i l t e  ZufaIlsvasiable sind, nimmt obige Gleichung folgende Form an: 
I Y, ~oisson ( 5 s, (5) - (g) d x  + >; J (i = 1, 2, ..., ncl) (14) 
Dabei bezeichnet ri die Zahl der registrierten Untergr~md-Ereignisse, die von der i. Detek- 
toreinheit erfaßt werden. 
Gr~rndsiitzlich beschreibt das Empfindlichkeitsmuster si (X) einer Detektoreinheit sowohl den 
Nachweis direkter (ungestreuter) ;ls auch gestreuter (somit indirekter) Photonen: 
direkt gestreift 
si (2) = si (X) + ~i (X) (i = 1, 2, ..., nd) (15) 
Aus Gründen der Einfachheit wird jedoch oft nur die direkte Komponente sUiEkt (z) in das 
htegralmodell aufgenommen: 
direkt I Y,  ~oisson { 1 s, (n) . I ,  (-x) dx  + >; j (i = I, 2, ,.., ncl) (1 6)  
Dann rniissen die verbleibenden gestreuten Zählereignisse s,"' (z) . h (XJ d g  bei den 
Untergmnd-Ereignissen ri miterfaßt und separat mitmadelliert werden. 
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Bei den Ausdrücken nach Gleichung (14) steht auf der linken Seite ein Wert aus der diskre- 
ten Folge & der Projektionswerte (i = 1, 2, ..., nd), der als Ergebnis der Messung vorliegt. Die 
auf der rechten Seite auftretende kontinuierliche Emissionsdichteverteilung h (X) ist für alle 
E R gesucht. 
Mittels eines Satzes von Basisfunktionen bj (X) ( j = 1, 2, ..., n,) läßt sich h (X) in einer Rei- 
hendarstellung entwickeln: 
n. 
I&) = f: h j . b j  &) (17) 
j= 1 
Hierbei ist n, die Zahl der Bildelemente (Picture elements), in die der Bildraum zerlegt wird. 
Die Wahl geeigneter Basisfunktionen sollte so erfolgen, daß h  (g) mit einer moderaten An- 
zahl n, gut approximiert werden kann. In Abbildung 10 werden drei Beispiele für die Para- 
metrisierung einer kontinuierlichen Objektverteilung durch verschiedene Arten von Basis- 
funktionen gezeigt. 
Abbildung 10: Basisfunktionen. 
Dieses einfache eindimensionale Beispiel zeigt die Apprmimation einer kontini&rlkhea 
Objektverteilung (dargestellt links oben) durch Reihenennvicklungen mit verschiedenen Ba- 
sisfimktionen. Rechts oben erJolgt die Appr~ximatinn riitrch nl~schnitfstt*ei.ve koa~1~rai~f.z Wer@ 
(Rechteckj&nktiunen). Das ist die St~zrzchrdnzethode für die Bildrepriisentrttioa mit Ni& von 
Pixeln oder Voxeln. Beim links unten gezeigten Bild wurde als Basisfunktton die 6-Dislribtl- 
tion gekv~hit, das Bild wird d a d ~ m h  zu einer Ansatatnlung pilcak5fömziger Elemem, mrztzch- 
mal auch als Nagelbrett- oder Punktgitter-Darstelluttg bezeicknet. Rechts ttntm ist eia Bei- 
spiel$& sich gegenseitig 6ber;ltppende Bildelemente zu finden, als Basisfignktion dimf  eine 
~AISER-BESSE*L-F~~S~~~JT'~~~~~OTZ [LewSO]. 
3 Statistische Bildrekonstruktion in der Emissions-Tomographie 
Mit der Reihenentwicklung (17) wird es möglich, das Integral in Gleichung (14) durch eine 
Summation zu ersetzen: 
Bei der Wahl nichtüberlappender Basisfunktionen bj (x) wird eine maximale Zahl der a, 
null. 
Damit erhält man die Gleichung (14) in diskretisierter Form: 
Die Matrix A = (a,) beschreibt die Abbildungseigenschaften des Systems. 
Der zu schätzende Vektor der Emissionsdichtekoeffizienten ist & = (X, h, . - 6  An,, )T 
Y = (Y, Y, ... ist der Vektor mit der Zahl der von jeder Detektoreinheit gemessenen Er- 
-
eignisse. 
Die Beiträge des Untergrundes zu den Ereignissen, die von jeder Detektoreinheit gemessen 
werden, wird im Vektor = ( r, r, . . - C )' abgespeichert. 
Mit diesen Vektoren und der Systemmatrix A läßt sich das diskretisierte Rekonstruktionspro- 
blem der Emissionstomographie in Matrizenschreibweise formulieren: 
3.5 Lösungsansätze für die Rekonstruktionsaufgabe 
Welche Möglichkeiten gibt es, den Bildwertevektor aus (2 1) mathematisch zu bestimmen? 
Der triviale Weg, & zu ermitteln, besteht im Ignorieren der Tatsache, daß 1 die Realisierung 
eines Po~ssONprozesses ist. Man nimmt einfach an, daß 
Y - 
- - r = A - &  (22) 
gelte, und versucht, eine algebraische Lösung für & zu finden. Dieser Klasse von Bildrekon- 
struktionsverfahren, die von deterministischen Meßdaten ausgehen, gehören zum Beispiel die 
gefilterte Rückprojektion oder die algebraische Rekonstruktionstechnik ART an [Fre98]. 
Irn Gegensatz zu den algebraischen Methoden versuchen die statistische Methoden, die Lö- 
sung von (21) durch das  minimieren einer Zielfunktion B(&) zu bestimmen: 
Ais Nebenbedingung gilt die Nichtnegativität von &. Die Zielfunktion @(&) setzt sich aus 
zwei Komponenten zusammen: 
(&I = Gütefunktion (E, A -& + E )  + Straffunktion f L )  (24) 
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Die Gütefunktion bewertet die Übereinstimmung zwischen 1 und A.& + . Je besser die 
Übereinstimmung ist, desto kleinere Werte nimmt die Gütefunktion an. 
Die Straffunktion kann dazu verwendet werden, stark verrauschte Werte für & zu bestrafen. 
Bestünde die Zielfunktion @G) nur aus der Gütefunktion, so würde man Lösungen erhal- 
ten, die sich zu stark an den Meßwerten orientieren, was zu stark verrauschten Bildern mit 
vielen Ausreißern führt. Aufgabe der Straffunktion ist es, das Bildrauschen zu reduzieren und 
die Bilddaten zu regularisieren. 
Mit der Auswahl einer Gütefunktion fallt die Entscheidung über ein spezielles statistisches 
Modell. In den folgenden Absätzen werden kurz die am weitesten verbreiteten Ansätze vorge- 
stellt. 
Bei der Methode der kleinsten Quadrate (MKQ) ist die Summe der Quadrate der Abwei- 
chungen zwischen den gemessenen Projektionen und den aus den Bildwerten zu erwar- 
tenden Projektionen zu minimieren: 
1~ - - +- Minimum! (25) 
Als Ergebnis der MKQ-Schätzung gewinnt man den Bildwertevektor 
h = ( A ~ . A ) - ' - A ~  . (1 - E )  (26) 
nach [Phi87, S. 3481, wo auch die wichtigsten Eigenschaften dieser Schätzung zusam- 
mengestellt sind. Strenggenommen ist die Standard-MKQ nicht zu den eigentlichen stati- 
stischen Bildrekonstruktionsverfahren zu zählen, da sie - wie die bereits eingangs ge- 
nannten algebraischen Verfahren - nur die Lösung des linearen Gleichungssytems mit der 
minimalen Distanz des vorwärtsprojizierten Lösungsvektors A .& vom Meßvektor 
Y - L liefert, ohne die speziellen Eigenschaften der Störung modellieren zu können. 
-
Dies wird erst mit der verallgemeinerten MKQ möglich. Hier erlaubt die Einführung der 
Wichtungsmatrix W die Berücksichtigung korrelierter Störungen. Minimiert wird: 
( X - L - A . & ) ~  . W-' - ( X - l - A . & )  + Minimum! (27) 
Wird für W die Kovarianzmatrix der Störung eingesetzt, so werden die Parametervarian- 
Zen minimal [Phi87, S. 3491. Der Schätzvektor ist dann: 
liL, = ( A ~ . W - * . A ) - ~ . A ~ . W - ~  . (1 - L )  
- (28) 
Für die gewichtete MKQ gibt es eine Vielzahl von Implementierungen [Fes94aj, [And95j, 
[Corn98a]. Ursprünglicher Vorteil der modifizierten MKQ-Verfahren gegenüber Algo- 
rithmen, die die POISSON-Statistik exakt modellieren, ist ihr geringerer Rechenaufwand, 
Für realistische Problemgrößen werden sie jedoch schnell unpraktikabel, weil (A~*A)" 
im Gegensatz zu A nicht mehr dünnbesetzt ist. Durch Anwendung der Singulärwertzer- 
legung (Singular Value Decomposition - SVD) wird versucht, dieses Rechenproblem zu 
reduzieren. 
Beim gewöhnlichen Po~sso~modell wird der Untergrund entweder ganz ignoriert, oder 
die Meßwerte werden zuvor um die Untergrundereignisse korrigiert. Modellgleichung ist: 
Zu maximieren ist die Wahrscheinlichkeit dafür, daß &n bfe8wert Yj durch eine 
Es, 
P01~~0~vertei lung mit dem Envnrtungswert W (I,) = n - h, realisiert wird. Mit 
j= i 
der Beziehung für die Einzeltvcihrschein1ichkeit einer ~O~sSONverteilten ZufaIlsgr6ße 
[Bro89, S. 66953 gilt hierfür folgende Wahrscheinfichkeit: 
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Die Likelihood-Funktion ist das Produkt aus den Einzelwahrscheinlichkeiten aller Meß- 
werte: 
Für die Maximum-Likelihood-Schätzung (ML-Schätzung) des Vektors & benutzt man den 
Logarithmus der Likelihood-Funktion L(&) als Gütefunktion: 
in L(h) = 5 [ q - l n y ,  - ln(Y,!) - ] + Maximum! 
i = l  
(32) 
Für das iterative Lösen dieser Optimierungsaufgabe wird der Expectation-Maximization- 
Algorithmus (EM-Algorithmus) verwendet [She82], [Lan84], der allerdings nur sehr 
langsam gegen konvergiert. Zur Beschleunigung der Konvergenz der ML-Schätzung 
sind verschiedene Modifikationen und Alternativen zum klassischen EM-Algorithmus 
entwickelt worden, zum Beispiel der Space-Alternating Generalized Expectation-Maxi- 
mization-Algorithmus (SAGE) [Fes94b], der Ordered Subsets Expectation-Maxirnization- 
Algorithmus (OSEM) [Hud94] oder der Row-Action-Algorithmus für die Maximum-Li- 
kelihood-Schätzung (RAMLA) [Bro96]. 
Das gewöhnliche Po~sso~modell hat die Schwäche, daß durch die Subtraktion der Unter- 
,gundereignisse in den Messungen die POISSONstatistik der Meßdaten verlorengeht, was 
zu einem Verlust der Erwartungstreue und einer Erhöhung der Varianz der Schätzergeb- 
nisse führt. Deshalb wird beim verschobenen Po~sso~modell für Meßdaten, die gegen zu- 
BlIige Koinzidenzen vorkorrigiert sind, eine gesonderte Betrachtung der verzögerten 
Koinzidenzen vorgenommen [Yav96]: 
Die weitere Vorgehensweise geschieht analog zu der beim gewöhnlichen Po~sso~modell.  
Eine weitere Klasse von iterativen Bildrekonstruktionsalgorithmen stützt sich auf die Ma- 
ximierung der a-posteriori-Wahrscheinlichkeit nach der B~YESschen Formel [Mum96]. 
Ausgehend von einer a-priori-Wahrscheinlichkeit P (h) des Bildraumvektors &, gilt un- 
ter Hinzunahne des Meßwertvektors 
Als Gütefunktion für die Bestimmung wird diese Beziehung logarithmiert: 
in P(& 1 E )  = In P(') + In P ( E  I & )  - In P ( E )  (35) 
Der Bildvektor wird geschitzt nach dem Cütekriterium: 
h = arg ( max In P ( &  1 E )  } 
- (36) 
Darüber hinaus lassen sich aus anderen BIIdaufnahrnemodalitäten (MR, CT) gewonnene 
anatomische Znfomationen sehr gut als a-priori-Annahmen in die iterative PET-Bildre- 
konstruktion inkorperieren: ECom98bf zeigen das für eine gewichtete MKQ-Rekonstruk- 
t im, [Voi98] für das ML-EM-Verfahren. 
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Bei der Auswahl des geeignetsten statistischen Bildrekonstr~~ktionsverfahrens sollte die Es- 
füllung folgender Bedingungen geprüft werden: 
Stabilität? 
schnelle Konvergenz (geringe Zahl von Itesationsschritten), 
globale Konvergenz (Unempfindlichkeit gegenüber der Wahl des Startwertes), 
Robustheit (Unempfindlichkeit gegenüber der begrenzten numerischen Genauigkeit der 
Rechenmaschinen), 
Anwenderfreundlichkeit (keine oder wenige Passimeter, die vom Nutzer zu setzen sind), 
r speichesplatzsparend, 
parallelisierbar, 
Für die Rekonstruktion der mit BASTEI bei der Schwerionentherapie gemessenen Koinzi- 
denzdaten wird das gewöhnliche ML-EM-Verfahren genutzt [Lau99 J. Wegen des außeror- 
dentlich geringen Zahl gemessener Koinzidenzereignisse geschieht die Berechnung der ben6- 
tigten Elemente a, der Systemmatrix während der Programmlaufieit, um die Speicherkap- 
zität zu sparen, die für das Abspeichern der vollständigen Systemmatrix A erforderlich w&e. 
gestreut Die Beiträge der Streuung si zum Systemmodell werden nicht mitberücksichtigt, Von 
den im Listenmodus aufgezeichneten Koinzidenzen werden die zufälligen von den prompten 
abgezogen. Die Iteration beginnt immer mit einer homogenen Ausgangsverteilung, es werden 
keine a-priori-Informationen verwertet. Eine Regularisierung der Bilddaten mit einer Straf- 
funktion erfolgt nicht, stattdessen werden die Bilddaten nach jedem Iterationsschritt diirch 
eine Median-Filterung regulasisiert. Nach Abschluß der iterativen Bildrekonstruktion werden 
die Bilder mit einem texturabhängigen, nichtlinearen Filter geglättet (Kapitel 7.3). 
26 4 Die Positronenkamera 
4 Die Positronenkamera 
4.1 Aufbau der Kamera 
Wie bereits im Kapitel 2.3 ausgeführt, ist für eine Vor-Ort-Beobachtung der bei der Therapie 
mit schweren geladenen Teilchen erzeugten ßf-Emitterverteil~~n~ eine konventionelle, ring- 
förmige Anordnung der Detektormodule nicht geeignet. Stattdessen wurde in [Paw95] das 
Konzept einer Positronenkamera entwickelt, die so aus zwei gegenüberliegenden Kamera- 
köpfen aufgebaut ist, daß sich die Strahlfiihrung und die Patientenliege mit Patient zwischen 
diesen beiden Detektorköpfen befinden (Abbildung 1 I). 
Abbildung 11: Ansicht des medizinischen Bestrahlungsplatzes der GSI. 
Der Therapiestrahl tritt aus dem rechteckigen Strahlaustrittsfenster aus. Der Kopf des auf 
der Liege ruhenden Patienten ist wiihrend der Behandlung in der Maske des stereotakti- 
schen Positionierungssystems fixiert. Die Positronenkamera ist in ihre Meßposition gefah- 
ren worden, so da@ sich ihre beiden Detektorköpfe über und unter dem Kopf des Patienten 
befinden. An der oberen Bildkante sind die Röntgenbild-Aufnahmesysteme zu erkennen, die 
vor jeder Therapiefraktion zur Verifikation der exakten Positionierung des Kopfes des Pati- 
enten heruntergefihren werden. Links an der Wand sind die Lasergeräte zu sehen, die das 
Raumkuordinatensystem anzeigen, nach dem die Positionierung eifblgt. 
(Photo: Gabriele Otto, GSI) 
Ausgehend von diesem Vorschlag wurde im Detektorlabor des Forschungszentrums Rossen- 
dorf die Positronenkamera BASTEI (Beta-plus-&tivitätsme~sung bei der Therapie mit 
hochgnergetischen Ionen) aufgebaut, deren Einzelkomponenten aus den von der Firma CPS 
kommerziell vertriebenen PET-Scannern ECAT EXACT und ECAT EXACT HR stammten 
[Paw96]. 
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Jeder der beiden Detektorköpfe ist aus 4 X 8 ortsempfindlichen, mit BGO-Kristallen bestück- 
ten Detektormodulen, deren Stirnflächenmittelpunkte sich auf der Oberfläche einer gedach- 
ten Innenkugel mit einem Radius von 415,O mm befinden, aufgebaut (vergleiche mit 
Abbildung 31 auf Seite 54). Die beiden Detektorköpfe sind um die senkrechte Raumachse 
drehbar in das Kameragestell (Gantry) eingebaut, so daß die Längsachse des sphärischen 
Rechtecks der empfindlichen Detektorfläche von 428 mm X 214 mm entweder in Richtung 
des Strahls oder senkrecht dazu ausgerichtet werden kann. Die gesamte Positronenkamera 
kann mit einer Schrittmotorachse entlang der Strahlrichtung verfahren werden. Bei der Ein- 
richtung und Positionierung des Patienten befindet sich die Kamera in zurückgefahrener 
Stellung (strahlaufwärts, an der Wand rechts in Abbildung ll), damit die Hubsäulen des an 
der Decke des Raumes angebrachten Röntgenbild-Aufnahmesystems herabgelassen werden 
können. Unmittelbar vor Beginn der Bestrahlung wird die Kamera in die Meßposition 
strahlabwärts gefahren. In der Meßposition fallt der Mittelpunkt des Gesichtsfeldes der Po- 
sitronenkamera in den meisten Situationen mit dem Zielpunkt aus der Bestrahlungsplanung 
zusammen. 
Jeder einzelne Detektormodul trägt einen 53,6 rnrn X 53,6 rnm großen und 20 rnm tiefen 
BGO-Block, der mit unterschiedlich tiefen Schnitten derart versehen ist, daß er in eine Ma- 
trix von 8 X 8 Einzelkristallen unterteilt wird, die von vier Photomultipliern nach dem modi- 
fizierten A ~ ~ ~ ~ - P r i n z i p  ausgelesen wird [Paw95]. Die Analogsignale werden verstärkt und 
nach Zeit und Energie diskriminiert, wobei die untere Energieschwelle bei 250 keV und die 
obere bei 850 keV eingestellt ist. 
4.2 Datenerfassung und Signalverarbeitung 
Die gültigen Einzelereignisse (Single Events) werden von der Ausleseelektronik der Detek- 
toren an den Koinzidenzprozessor der Positronenkamera weitergeleitet, der Einzelereignisse, 
die eine der folgenden Koinzidenzbedingungen erfüllen, zu einem Koinzidenzwort kombi- 
niert. Notwendige Koinzidenizbedingung ist stets, daß die Einzelereignisse einer Koinzidenz 
von unterschiedlichen Detektorköpfen stammen müssen. Ein Koinzidenzzeitfenster ist 12 ns 
breit, die Zeitdifferenz zwischen dem prompten und dem verzögerten Koinzidenzzeitfenster 
beträgt 128 ns. Es werden vier Klassen von Koinzidenzen gebildet: 
1. prompte Koinzidenzen (genau zwei zueinander passende Einzelereignisse im prompten 
Koinzidenzzeitfenster), 
2. prompte Mehrfachkoinzidenzen (mehr als zwei zueinander passende Einzelereignisse im 
prompten Koinzidenzzeitfenster), 
3. verzögerte Koinzidenzen (ein Einzelereignis im prompten Koinzidenzzeitfenster und ein 
hierzu passendes Einzelereignis im verzögerten Koinzidenzzeitfenster), 
4. verzögerte Mehrfachkoinzidenzen (ein Einzelereignis im prompten Koinzidenzzeitfenster 
und mehrere hierzu passende Einzelereignisse im verzögerten Koinzidenzzeitfenster]. 
Gestreute Koinzidenzen - das sind Koinzidenzen, bei denen die Energie mindestens eines 
Einzelereignisses geringer als die der gültigen unteren Energieschwelle ist - werden im Ge- 
gensatz zur Standardkonfiguration eines ECAT EXACT Scanners nicht erfaßt. 
Das Koinzidenzdatenwort ist 32 Bit lang, wovon 28 Bit für die Kodierung des getroffenen 
Kristallpaares verwendet werden und vier Bit zur Speicherung von Statusinformationen zu 
dieser Koinzidenz zur Verfügung stehen. 
Die gültigen Koinzendenzen werden über eine 60 Meter fange Licht\~eilenleiter(LWI,)-Ver- 
bindung vom Koinzidenzprazessor, der sich in der Positronenkamera befindet, aus dem Be- 
strahfungsraum an das Koinzidenz-Eingabe-Modul des Datenaufnahmesystems (Advanced 
Computational System / ACS) im Technischen Kontrollraum weitergeleitet. In diesem Modul 
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wird jede Koinzidenz mit einer Kennzeichnung versehen, die angibt, ob der Therapiestrahl 
zum Zeitpunkt der Messung gerade anliegt. Die Bereitstellung des Strahl-AnIAus-Signals 
geschieht durch ein Flip-Flop (Abbildung 12). Aus der Pulszentrale des Schwerionensynchro- 
trons (SIS) werden die Maschinennummer, die Nummer des Energieschrittes, die Fokus- und 
die htensitätsstufe des Ionenstrahles - das sind die sogenannten MEFI-Datensätze - von der 
MEFI-Karte der ACS ausgelesen. 
SIS-Signal Nr. 46: 
Beginn der Strahl- 
extraktion 
SIS-Signal Nr. 5 1 : 
Ende der Strahl- 
extraktion 
Rasterscan-Signal: 
Ende der Bestrah- 
lungsebene 
S Strahl-AnIAus- Signal 
R 
Abbildung 12: Logikschaltung des Strahl-An/Aus-Signals. 
Die ACS verfügt über zwei Aufzeichnungsmodi: den Histogrammodus und den Listenmodus. 
Im Histogrammodus werden die Koinzidenzdaten kanalweise histogrammiert. Das bedeutet: 
jedem Koinzidenzkanal wird eine feste Adresse des Histogrammspeichers zugeordnet, und 
das sich an dieser Adresse befindende 16-Bit-Datenwort wird beim Eintreten der zugehörigen 
Koinzidenz um eins inkrementiert oder dekrementiert. Eine bestimmte Koinzidenz kann also 
höchstens 32.767 mal ohne Zahlenbereichsüberschreitung in einem Histogramm erfaßt wer- 
den. Der PET-Scanner BASTEI verfügt über 2.048 Kristalle je Kopf, die paarweise kombi- 
niert 4,194.304 Koinzidenzkanäle aufspannen, was eine Histogrammgröße von 8,388.608 
Bytes zur Folge hat. Im Histogrammodus werden mehrfache Koinzidenzen immer verworfen. 
Das Sortierer-Modul des Echtzeitsortierers (Real-Time-Sorter) ist so programmierbar, daß 
entweder die verzögerten von den prompten Koinzidenzen kanalweise subtrahiert werden und 
in ein Histogramm abgespeichert werden (das sind dann die sogenannten wahren Koinziden- 
zen), oder die prompten und die verzögerten Koinzidenzen jeweils in getrennte Histogramme 
einsortiert werden. Eine separate Histogrammierung der mit „Strahl an" und der mit ,,Strahl 
aus" markierten Koinzidenzen erfolgt bei Messungen am Strahl. In jedem Falle geht durch 
die Histogrammierung die zeitliche Ordnung zwischen den in einem Histogramm gespei- 
cherten Koinzidenzen verloren. Wegen der fest vorgegebenen Größe eines Histogramms ist 
der Speicherbedarf unabhängig von der Zahl der registrierten Ereignisse. Der Histogrammo- 
dus ist somit insbesondere für Messungen mit sehr hohen Ereigniszahlen empfehlenswert, er 
ist derzeit der Standardmodus bei der PET in der Nuklearmedizin. 
Beim Listenmodus werden die Koinzidenzwörter sequentiell in der Reihenfolge ihres Eintref- 
f e n ~  abgespeichert. In den Datenstrom werden etwa aller 10 ms Zeitmarken mit einer Auflö- 
sung von 1 ms eingefügt, Der Speicherbedarf für den Listenmodus-Datensatz wächst linear 
mit der Zahl der Koinzidenzen und der Meßzeit. Die ACS ist in der Lage, einen Wechselpuf- 
ferbetrieb zu organisieren, so daß es keine durch die Größe des verfügbaren VME-Speicher- 
platzes bedingten Obergrenzen für die Lange eines Listmodedatensatzes und für die Dauer 
einer Messung gibt. Da bei der Schwerionentherapie nur vergleichsweise geringe ßf-Aktivi- 
täten erzeugt werden, ist der Listenmodus hier der in nahezu allen Situationen verwendete 
Meßmodus, Sein wesentlicher Vomug gegenüber dem Histogrmmodus ist die Möglichkeit, 
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auch nach Abschluß der Messung noch Zeitintervalle für eine Auswahl von interessierenden 
Koinzidenzen definieren zu können und so eine zeitaufgelöste Analyse der Meßdaten auf 
wesentlich feinerem Raster vornehmen zu können als bei einem Histogramm mit mehreren 
Zeitrahmen (Frames) möglich wäre. 
Therapieraum I  Technischer Kontrollraum 
I I Real-Time-Sorter 1 
Detektor 2 W 
Schrittmotorachse I 
motor- 









Abbildung 13: Vereinfachtes Blockschema der Positronenkamera BASTEI. 
Die ACS ist mit Massenspeichern zum Archivieren der Meßdaten ausgestattet: Festplatten, 
Magnetband-Laufwerk und magneto-optische Platte. Die Steuerung der Datenaufnahme er- 
folgt iiber die Computernetzwerkverbindung (Ethernet) durch die die Bestrahlungsanlage be- 
dienende Medizinisch-technische Assistentin oder vom PET-Steuersechner aus. Eine serielle 
Schnittstelleneinheit der ACS kommuniziert iiber LWL mit dem Gantiy Controller der Po- 
sitronenkamera. Auf diesem Weg werden Einstellungen an der Kamera (2.3. der Energie- 
schwellen) vorgenommen, Betriebszustände (z.B. Temperatur odes Spannungen) abgefragt 
oder Kommandos (z.B. für ein Kamerasetup) übermittelt. Für die iterative Bildrekonstruktion 
steht ein leistungsstarker Parallelrechner bereit [Hin95], [Lau39]. 
In Abbildung 13 werden die Grundkomponenten und der Datenfluß der Poaitronenkamnera 
BASTEI schematisch in einer Übersicht gezeigt [Hin97]. 
4.3 Datenanalyse im Zeitbereich 
Die im vorangegangenen Kapital erwähnte Aussiigekraft der Listenmodtis-Datei1s3tzc im 
Zeitbereich liegt vor allem in der engen Korrespondenz zu den dusch die Bestrahl~imigspla- 
nung erzeugten Steuerdatensätzen des Rastesscanners. An Hand von Daten, die an1 16. De- 
zember 1997 bei der Bestrahlung eines Patienten n-& einem "Sumos an der ScMdelbrisis ge- 
wonnen wurden, soll dieser Zusammenhang im folgenden exemplarisch t~~:~mscl~aulicht wer- 
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Energien, die das SIS für den Therapiebetrieb zur Verfügung stellt (Tabelle 7). Für die An- 
forderung eines jeden Einzelenergieschrittes wird eine gesonderte Submaschine des3IS be- 
nötigt, worunter die energiespezifische Modifikation des Beschleunigerparametersatzes zu 
verstehen ist. 
Der Energieschritt 123 entspricht einer Teilchenenergie von 267,20 AMeV, die Fokusstufe 4 
repräsentiert bei diesen Energien einen S trahldurchmesser von 6,l mm. In der Energieschicht 
123 werden insgesamt 7,82.106 Teilchen an 97 verschiedenen Punkten deponiert, maximal 
sind es 121 .O32 Ionen und minimal 29.197 Ionen an einem Punkt dieser Ebene. Danach fol- 
gen als fortlaufende Liste die Koordinaten der Einzelpunkte im Koordinatensystem des Ra- 
sterscanners (2. B. X= -2 mm und y= 16 mm) und die an diesem Punkt abzuliefernde Anzahl 
von Teilchen (z. B. 109.045). 
Puls-Nr. 20 21 22 23 24 . 25 26 27 28 29 
180 190 200 2 10 220 
Meßzeit in s 
Abbildung 15: Ausschnitt aus der PET-Messung im Listenmodus. 
Abbildung 15 zeigt als Diagramm den mit dem in Abbildung 14 abgedruckten Ausschnitt aus 
dem Rasterscanner-Steuerdatensatz korrespondierenden Abschnitt aus den PET-Koinziaenz- 
daten. Als schwarze Kurve ist die Zahl der in 100 ms von der Positronenkamera detektierten 
wahren Koinzidenzen über der Meßzeit aufgetragen, die graue Linie verdeutlicht das Strahl- 
AnIAus-Signal. 
Während der Strahlextraktion wird eine wesentlich höhere Anzahl von Koinzidenzen regi- 
striert als in den Pausen zwischen den Strahlpulsen des SIS. Diese Koinzidenzen rühren im 
wesentlichen von der energiereichen Untergrundstrahlung aus den Kernreaktionen der Ionen 
des Strahls mit den Kernen des bestrahlten Gewebes her und nur zu einem geringen Teil aus 
den P+-Zerfällen der protonenreichen Fragmente, welche das eigentliche Beobachtungsziel 
darstellen. Im Sinne der Rauschunterdrückung bei der Bildgewinnung sind die in den Strahl- 
pausen und nach dem Ende der Bestrahlung gemessenen Koinzidenzen das Nutzeignal, die 
vor dem Bestrahlungsbeginn und unmittelbar bei aktivem Strahl akquirierten Koinzidenzen 
aber als Störsignal zu unterdrücken, weil ihre Einbeziehung zu einer Verringerung des Si- 
gnal-Rausch-Abstandes im Bild führen würde. Für die Selektion der Koinzidenzen kann der 
in jedem Koinzidenzdatenwort abgespeicherte Strahl-AnfAus-Status genutzt werden. 
Beim Betrachten der Zahlraten in den Pausen zwischen den Strahlpulsen wird die sukzessive 
Aktivierung des bestrahlten Gewebes deutlich. Am Beginn des Ausschnittes (t < 169 s) wur- 
den nur etwa 5 Koinzidenzen je 100 rns gemessen, am Schluß bei t = 225 s sind es ca. 15 
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wahre Koinzidenzen pro 100 ms. In den Meßpausen (z. B. zwischen 17 1 s und 175 s) erkennt 
man das zwischenzeitliche Abklingen der ß+-~ktivität zwischen den einzelnen Strahlpulsen. 
In Tabelle 2 ist als Übersicht der während der PET-Messung aufgezeichnete MEH-Datensatz 
mit den aus den Koinzidenzdaten gewonnenen Längen der Strahlpulse für den betrachteten 
Ausschnitt zusammengestellt. Die Intensitätsstufe 10 bedeutet, daß das SIS Ca. 1.10~ Teilchen 
in jeder der 2,2 s langen Strahlextraktionen bereitstellt. Der Rasterscanner bricht die Bestrah- 
lung mit einer Energie ab, wenn alle für diesen Energieschritt vorgesehenen Punkte mit der 
geforderten Teilchenzahl belegt worden sind. In diesem Fall verkürzt sich die Dauer eines 
Pulses (Pulse Nummer 20,22,24,26 und 29). 




Die präzise Aufzeichnung des zeitlichen Ablaufes einer Bestrahlung ist vor allem wichtig für 
die Simulationsrechnung, da unterschiedliche zeitliche Realisierungen ein und desselben Be- 
strahlungsplanes, beispielsweise durch einen kurzzeitigen Ausfall der Beschleunigeranlage 
hervorgerufen, zeitlich voneinander abweichende Verläufe der Aktivierung zur Folge haben, 
was zur Messung verschiedener ß*-Emitter~erteilun~en führt. Um die gemessene mit der be- 
rechneten ßf-Emitterverteilung vergleichen zu können, muß in der Computersimulation der 
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5 Methodische Entwicklungen 
5.1 Messung der Vernichtungsstrahlung 
Beim Zweiphotonenzerfall (8) entsteht am Ort der Positronenannihilation ein Photonenpaar. 
Diese Photonen treten mit der Materie entlang ihrer Flugbahn in Wechselwirkung. Für die 
Schwächung der y-Strahlung gilt das BEER-LAMBERTSC~~ Gesetz [Fre96]: 
- . (P . d )  
N = No.e-fl'd = No.e  P 9 (37) 
wobei N und No die Zahl der Quanten vor bzw. nach der Schwächung durch eine Schicht der 
Dicke d ist und P der energie- und materialabhängige lineare Schwächungskoeffizient ist. Der 
P Massenschwächungskoeffizient ist dann - und p-d die Flalchendichte (Massenbelegung). 
P 
Der totale Schwächungskoeffizient P setzt sich aus den Koeffizienten der einzelnen Wech- 
selwirkungsarten zusammen [Mo1951 : 
= o , + o ,  + + X  (3 8) 
Hierbei sind die Beiträge folgender Wechselwirkungen zu berücksichtigen: 
1. kohärenten Streuung (RAYLEIGH-S treuung) OR 
2. inkohärenten Streuung (COMPTON-Effekt) Gc 
3. Photoabsorption 7 
4. Paarbildung X 
34 5 Methodische Entwicklungen 
1. Bei geringer Energie (Eph <C me.c2) des Photons bewirkt dieses nur eine erzwungene 
Schwingung der Elektronenhülle des Streuatoms, da es nicht die für die COMPTON-Streu- 
ung nötige Auslösearbeit zu leisten vermag. Die bei diesen Stoßvorgängen erzeugten 
elektromagnetischen Wellen mit fester Phasenbeziehung (Kohärenz) haben die gleiche 
Frequenz wie das einfallende Photon und zeigen eine winkelabhängige Intensitätsvertei- 
lung. Der Beitrag des kohärenten Massenstreukoeffizienten 5 ist bei Energien größer 
P 
100 keV in Stoffen mit geringer effektiver Kernladungszahl vernachlässigbar und auch 
P bei niedrigeren Energien meistens ein Größenordnung kleiner als - . 
P 
2. Bei der Streuung an Elektronen der äußeren Orbitale oder nur schwach gebundenen 
Elektronen in Metallgittern (COMPTON-Effekt) überträgt das stoßende Photon einen Teil 
seiner Energie Eph an ein Elektron, ändert seine Richtung und setzt seinen Flug mit der 
ihm verbliebenen Restenergie Erph fort. Das gestoßene Elektron bewegt sich mit der 
Energie Ekin fort. Der Wirkungsquerschnitt pro Raumwinkelelement wird durch die 
K L E I N - N I S ~ A - F O ~ ~ ~ ~  widergegeben [Mor95, S .  1041. Da es sich dabei um einen um die 
Achse des einfallenden Photons rotationssymmetrischen Vorgang handelt, liefert die Inte- 
gration dieser Formel nach dem axialen Winkel die Winkelverteilung des Photonenflusses 
(Abbildung 16). Bei kleiner Ept1 ist die Ablenkung des Photons so stark, daß ein beträcht- 
licher Teil zurück gestreut wird. Im Energiebereich von 100 keV bis 2 MeV ist die inko- 
härente Streuung der dominierende Wechselwirkungsprozeß in Körpergewebe. Der Mas- 
CT 
senstreukoeffizient -" ist dabei nahezu unabhängig von der Kernladungszahl des streu- 
P 
enden Materials. Der lineare Streukoeffizient oc ist unter diesen Bedingungen nähe- 
rungsweise proportional zur Massendichte des durchstrahlen Gewebes. 
3. Beim Photoeffekt tritt eine Wechselwirkung zwischen Photon und der Elektronenhülle als 
Ganzem auf, wobei das Photon völlig absorbiert und ein Elektron herausgelöst wird. Die 
Energie Eptl des einfallenden Photons ist somit gleich der Summe aus der Bindungsener- 
gie EB des aus seiner Schale herauszulösenden Elektrons und der kinetischen Energie Eki,,, 
mit der das Elektron fortfliegt: 
EPfi = + Ekin (39) 
Entsprechend der Elementzusammensetzung des Absorbermaterials weist das Photoab- 
sorptionsspektrum charakteristische Kanten auf. Für den Massenabsorptionskoeffizient 
L L gilt die Näherung - = - , , er ist somit für Photonen einer Energie von der Kernla- 
P EPk 
dungszahl des schwächenden Materials abhängig. Das entstandene Elektronenloch in der 
Hülle wird durch ein äußeres höherenergetisches Hüllenelektron wiederbesetzt. Die als 
Folge freiwerdende Energie wird durch Fluoreszenzstrahlung - insbesondere bei Absor- 
bern hoher Ordnungszahlen (Anwendung bei Szintillationskristallen, 2.B. Bi4Ge30L2) -
oder durch Herauslösen weiterer Sekundärelektronen (AUGER-Effekt) - meist bei Ele- 
menten mit niedriger Ordnungszahl - abgegeben. 
4. Bei der Paarerzeugung verschwindet durch Wechselwirkung mit C o u ~ o u ~ ~ - F e l d e r n  des 
~ t o m k e r n e ~  oder eines Elektrones ein Photon der Energie EPh, dafür entsteht ein Elek- 
tron-Positron-Paar. Für die Paarbildung muß das Photon eine Mindestenergie EPlZ,rnin von 
2+rn;c2 = 1,022 MeV im Kernfeld und von 4.m,-c2 = 2,044 MeV im Elektronenfeld besit- 
zen. 
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Während es sich bei dem Elektron e- um ein stabiles Teilchen handelt, rekombiniert das 
gebildete Positron ef schnell wieder mit seinem Antiteilchen und erzeugt dabei ein 51 1- 
keV-Photonenpaar. 
Photonenenergie in MeV 
Abbildung 17: Massenschwcächungskoeffizienten von Wasser. 
Die Materialabhängigkeit der Massenschwächungskoeffizienten soll im folgenden an Hand 
zweier Beispiele vorgestellt werden. Die Berechnung der Massenschwächungskoeffizienten 
erfolgte auf Basis der Daten aus [NIST90]. In Abbildung 17 ist der Verlauf der Massen- 
schwächungskoeffizienten in Abhiingigkeit von der Energie für Wasser gezeigt, welcher als 
typisch für weiches Körpergewebe gelten kann. In Abbildung 18 wird der Verlauf in kom- 
paktem Knochen vorgestellt, dessen Zusammensetzung entsprechend der ICRU-Empfeh- 
lungen angenommen wurde. 
'In den Abbildungen ist das eingestellte Energiefenster der Positronenkamera von 250 bis 850 
keV mit gestrichelten Linien eingezeichnet. In diesem Intervall ist die nur gering materialab- 
hängige C O M P T O N - S ~ ~ ~ U U ~ ~  der dominierende Wechselwirkungseffekt. Tabelle 3 sind die 
Zahlenwerte für den interessierenden Energiebereich zusammengestellt. 
Tabelle 3: Totale Massenschwächungskoeffi~ienten p/p in cm2/g. 
Nach [Jac97] erfolgt die Aufnahme der Röntgen-Cornputertomogr;ii~tme fur die Bestrah- 
l~~ngsplanung mit einer Rührenspmnung von 120 kV. In diesem im Vergleich zur hnihilciti- 
onsstrahlung niedriger liegendem Energiebereich liefert die Photaabsorption einen merkli- 
chen Beitrag zur Schwiichung der Röntgenstrahlung. infolgedessen müssen die CT-Aufnah- 
men nach Gewebezusammensetzung segmentiert werden, wenn sie zur Schxir":dchungs- und 
Streukorrektur der gemessenen PET-Daten genutzt werden sollen, 
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Photonenenergie in MeV 
Abbildung 18: Massenschwächungskoeffizienten in kompaktem Knochen. 
Markant hervortretend ist die K-Absorptionskante von Calcium bei 4,O keV, wohingegen die 
K-Kanten von Magnesium, Phosphor und Schwefel bei Energien zwischen 1,2 und 2,5 keV 
nur leicht hervortreten. 
Zum Vergleich dazu ist in Abbildung 19 der Verlauf in Bismutgermanat (BGO) dargestellt, 
das als Szintillatormaterial für den Nachweis der Gammastrahlung in den Detektoren der Po- 
sitronenkamera verwendet wird. 
Photonenenergie in MeV 
Abbildung 19: Massenschwächungskoeffizienten von Bismutgermanat- 
Unter der Vielzahl der Kanten befindet sich ein kompletter Satz von Kanten des Bismuts (K, 
LI, L2, L3, MI, M2, M3, M#, M5). Die Photoabsorption tritt im Energiefenster der Positro- 
nenkamern wesentlich stärker als z ~ m  Beispiel bei Wasser oder Knochen auj  
5.2 Schwächung 
5.2 Schwächung 
Detektor A 0 
Detektor B 0 
Abbildung 20: Eigenschwächung der Vernichtungsstrahlung im MeJobjekt. 
Die beiden um Ort der Positronenannihilation entstehenden Gammaquanten y~ und y2 laufen 
kolinear auseinander und legen die Wege dl bzw. d2 innerhalb des Körpers zurück, entlang 
derer sie der Schwächung und Streuung innerhalb des Meßobjektes unterliegen. 
Eine wesentliche Begrenzung des Einsatzes der PET für die Dosislokalisation erfolgt durch 
die Schwächung und Streuung der Gammastrahlung. Bevor die Strahlung von den Detektoren 
der Positronenkamera registriert werden kann, muß sie das Meßobjekt selbst durchdringen 




einer Schicht der Dicke d gleich e " , wobei x die Wegachse beschreibt. Da für den ko- 
inzidenten Nachweis beide Gammaquanten detektiert werden müssen, ist die Ausbeute das 
Produkt aus den beiden Einzelausbeuten: 
In Tabelle 4 werden für menschliche Körperteile typische Werte als Beispiele genannt. 
auf Grundlage des linearen SchwÜchungskoeJj';zienten p = 0,094 mil bei E = 511 keV En 
Wasser. 




In Abbildung 21 ist als Beispiel ein typisches Energiespektrum abgebildet, das den Anteil 
gestreuter an den vom Szintillationsdetektor nachgewiesenen Photonen verdeutlicht. 
Tabelle 4: Photonenausbeuten bei Messungen an unterschiedlichen Körperteilen 
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Energie in keV 
Abbildung 21: Energiespektrurn. 
Gezeigt wird das Energiespektrum der Koinzidenzereignisse, die unmittelbar nach der Be- 
strahlung eines PMMA-Blockes von 70 mm x 70 rnm x 200 mm Grope mit I2c-lonen der 
Energie von 310 AMeV mit zwei planaren NaI-Detektoren gemessen wurden. Wegen der 
höheren Lichtausbeute von Nd im Vergleich zu BGO ist die Energieau$ösung in diesem 
Diagramm besser als die bei den Blockdetektoren von BASTEI. Der Vollenergie-Peak fiir 
die primären Y-Quanten mit 511 keV Energie hat hier eine Breite von 45 keV FWHM. 
Die untere Energieschwelle der Detektoren lag bei etwa 50 keV. Der Bereich bis zur 
COMPTON-Kante bei Ca. 340 keV repräsentiert im wesentlichen gestreute Photonen, die auf- 
gruncl der C O M P T O N - S ~ ~ ~ U U ~ ~  im Phantom einen Teil ihrer Energie dort verlieren oder die 
nach der C~~p~ON-S t reuung  im ~zintillation~kristall den Detektor wieder verlassen. Dazu 
überlagert ist im Energiebereich um 200 keV der Rückstreupeak sichtbar, der durch Photo- 
nen erzeugt wird, die von außerhalb des Kristalls (zum Beispiel in der Detektorhalterung) in 
den Kristall gestreut werden zlnd dann dort ihre Restenergie deponieren. 
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Die Erfassung von ßf-Zerfällen geschieht über den koinzidenten Nachweis zweier Einzel- 
photonen innerhalb eines festen Zeitintervalles, deren Energien in ein vorgegebenes Energie- 
fenster fallen müssen, durch zwei räumlich gegenüberliegende Gammastrahlungsdetektoren 
(siehe Abbildung 6 und Abbildung 20). Durch diese drei Bedingungen - zeitliches Zusam- 
mentreffen der beiden Einzelereignisse, Energiediskriminierung und geometrische Opposi- 
tion - soll verhindert werden, daß zwei Einzelphotonen, die nicht aus einem ß*-Zerfall stam- 
men, von der Positronenkamera als wahres Koinzidenzereignis registriert werden und zu einer 
fehlerhaften ßf-Aktivitiitsverteilung nach der Bildrekonstruktion führen. Dieses Meßregime 
hat sich beim Einsatz der PET in der nuklearmedizinischen Diagnostik bewährt. 
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Abbildung 22: Photographien des Lungenphantoms. 
Links ist-das aus ~chiChten gewebeäqu&alenter Materialien aufgebaute quaderförmige 
Phantom (Länge 324 mm, Breite 70 mm, Höhe 80 mm) ohne, rechts mit Ummantelung durch 
einen ~ o l ~ ä t h ~ l e n - ~ t r e u k ö r p r  (Länge 285 mm, ä~ßere Breite160 mm, maximale Höhe 365 
mm) auf dem Bestrahlungstisch im Cave M der GSI zu sehen. Der Strahl tritt jeweils von 
links kommend durch die rechteckige Stirnjläche in das Phantom ein. 
Eine andere Situation liegt jedoch bei der Bestrahlung von organischem Gewebe mit Ionen 
der Elemente zwischen Kohlenstoff und Neon, die auf eine Energie von etwa 70 bis 500 
AMeV beschleunigt wurden, vor. Dort existieren gleichzeitig mehrere Erzeugungsmechanis- 
men für Positronen: 
Beim ß'-Zerfall der bei der Fragmentierung des Ionenstrahls mit den Atomkernen des be- 
strahlten Gewebes entstehenden protonenreichen Kerne wird ein Positron emittiert. Ent- 
sprechend der Ausführungen in Kapitel 2.3 stellen diese Zerfälle das Beobachtungsziel 
bei der PET zur Kontrolle der Schwerionenbestrahlung dar. Die Wirkungsquerschnitte 
dieser Reaktionen sind für eine Modellierung hinreichend gut bekannt [Has96], so daß 
der Vergleich zwischen gemessener und berechneter ß*-Aktivitätsverteilung zur Quali- 
tätsbeurteilung durchgeführt werden kann. 
Die bei der nuklearen Interaktion zwischen den Projektilen des Therapiestrahls und den 
Targetkernen hinterlassenen angeregten Fragmente geben Energie über das Abdampfen 
von Nukleonen (bei Energieüberschüssen größer als die Teilchenbindungsenergie von 
etwa 7 MeV) und über das Aussenden elektromagnetischer Strahlung ab. Beträgt die 
Energie der emittierten Photonen mehr als 1,022 MeV, so tritt bei der Wechselwirkung 
dieser Photonen mit der umgebenden Materie Paarbildung auf, bei der Elektronen-Pe- 
X sitronen-Paare generiert werden. Die Werte des Massenpaarbildungskoeffizienten - in 
P 
Abhängigkeit von der Energie des Photons werden für verschiedene Materialien in den 
Diagrammen von Abbildung 17 bis Abbildung 19 gezeigt. 
In Konkurrenz zu dem in 2. geschilderten Vorgang tritt die Paarbildung auch schon irn 
Kern selbst als interne Paarkonversion auf, ohne daß es zur Aussendung eines hochener- 
getischen Photons kommt. Das Positron-Elektron-Paar wird unmittelbar aus dem Kern 
heraus emittiert. 
Während sich bei 1. und 3. der Ort der Positronenannihilation entsprechend der Reichbveitc 
des erzeugten Positrons irn Gewebe in Nähe der Spur des Ionenstrahles in1 Target befiiidet, 
findet bei 2. die Positronenannihilation in der N8he des Ortes der PaamerstrahTur-ig des P b  
tOnS statt. 
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Neben der Annihilationsstrahlung, bei der das detektierte Photonenpaar aus der Rekonlbina- 
tion eines Positrons mit einem Elektron herrührt, registriert die Positronenkamera auch Koin- 
zidenzereignisse, die durch Prozesse erzeugt werden, bei denen Photonen emittiert werden, 
die alle drei der eingangs genannten Kriterien erfüllen. 
Um den unterschiedlichen Einfluß der die Qualitiit der PET-Messung verschlechternden Vor- 
gänge von Schwächung und Streuung der Photonenstrahlung durch das Meßobjekt auf die 
Detektion der genannten verschiedenen Arten von Koinzidenzereignissen exemplarisch zu 
zeigen, wurde eine den Thorax nachbildende Phantomkonfiguration einmal ohne und einmal 
mit Ummantelung durch einen Streukörper mit demselben Plan bestrahlt (Abbildung 22). 
Abbildung 23: Gemessene Koinzide~i~zzahl-Zeit-Verläufe. 
liz der strahlabw&rts gelegenen Lungenhälfte des Phantoms von Abbildung 22 wurde ein 
würfelfömiges Zielgebiet von 40 x 40 x 40 mm3 mit einer Dosis von 5 Gy homogen belegt. 
Das obere Diagramm zeigt den Verlauf w6hrend der Bestrahlung olzne, das untere mit zu- 
satzlichem Stretckörper. Die graue Linie gibt den zeitlichen Verlauf (anhus) der Strahlpulse 
wieder. 
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In Abbildung 23 sind die beiden unmittelbar während der Bestrahlung gemessenen Koinzi- 
denzzahl-Zeit-Verläufe dargestellt. Bei der in der oberen Bildhäfte gezeigten Bestrahlung des 
nicht ummantelten Phantoms werden Spitzen der Koinzidenzzahlen von etwa 800 je 100 ms 
während der Strahlextraktion erreicht. Etwa 10 s nach dem Ende des letzten Strahlpulses wer- 
den ungefähr 210 Koinzidenzereignisse in 100 ms registriert. Der in der unteren Hälfte der 
Abbildung 23 wiedergegebene Zeitverlauf während Bestrahlung des mit dem Streukörper 
umgebenen Phantoms, liefert Ca. 550 Ereignisse je 100 ms als Spitzenwert bei Strahlextrak- 
tion und 50 Zählereignisse je 100 ms kurz nach dem Bestrahlungsende. 
Es ist festzustellen, daß die Rate der aus dem ßf-Zerfall der bei der Bestrahlung erzeugten ß+- 
Emitter stammenden Nutzkoinzidenzen, die in den Pausen zwischen den Strahlpulsen und 
nach dem Ende der Bestrahlung gemessen werden, durch die Abschirmwirkung des Phan- 
tommantels auf etwa ein Viertel zurückgeht, so wie es dem Schwächungsgesetz (37) für 5 1 1- 
keV-Photonen entspricht. Bei den alternativen Koinzidenzereignissen, die in den Spitzen der 
Koinzidenzzahl-Zeit-Verläufe während der Strahlpulse widergespiegelt werden, ist der durch 
die Phantomummantelung eingetretene Rückgang der Zählrate wesentlich kleiner. Für das Si- 
gnal-zu-Rausch-Verhältnis der Meßdaten bedeutet dieses Ergebnis, daß mit dem Wachsen 
der Schwächungslänge des Meßobjektes mit einer überproportionalen Verringerung des 
Nutzsignalanteils zu rechnen ist. 
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5.4 Experimentelle Rückprojektion 
Die Rückprojektion ist der einfachste bekannte Rekonstruktionsalgorithmus. Das Prinzip der 
Rückprojektion besteht darin, daß jeder Objektpunkt des Bildraumes durch Aufsummieren 
aller Projektionen, die durch diesen Punkt führen, rekonstruiert wird. Dieses Verfahren ist 
einfach und schnell, es hat jedoch den Nachteil, daß jeder Bildpunkt durch seine Nachbar- 
punkte gestört wird [Kaz80]. 
Bei der Rückprojektion der im Experiment gewonnenen Meßdaten (experimentelle Rückpro- 
jektion) muß die durch die Meßanordnung erzwungene Diskretisierung der Koinzidenzlinien, 
die von einer räumlich und zeitlich kontinuierlichen Aktivitätsverteilung ausgehen, in ein- 
zelne Koinzidenzkanäle wieder rückgängig gemacht werden. Hierfür wird ein hinreichend 
genaues Modell des Meßprozesses benötigt. 
', Hk: 
Mittelpunkt des \, 
Blockdetektors /-- \ \  
Mittelpunkt der 
Positronenkamera I 
Mittelpunkt des ,O-'?%& 
Abbildung 24: Pseudo-3D Schema eines Koinzidenzkanals. 
Eine idealisierte Punktquelle strahle Photonenpaare isotrop in alle Richtungen des Raumes 
(Pfeillinien). Die beiden den Koinzidenzkanal ab aufspannenden Kristalle a und b seien Be- 
standteile von Blockdetektoren, die Kanten ihrer Nachbarkristalle sind gestrichelt angedeu- 
tet. Die Detektorblöcke sind so angeordnet, dafl sich die Mittelsenkrechten ihrer Frontflä- 
chen im Mittelpunkt der Positronenkamera schneiden. Bei Wiedergabe der reden Gröflen- 
verhältnisse (Radius R= 415,O mm, KristnllfrontflZche 6,7 x 6,7 mm2, Kristalltiefe 20 mm) 
würden die Strahlen schon als nahezu paralleles Bündel durch die Kristalle laufen. 
Wie das Schema in Abbildung 24 verdeutlicht, identifiziert die Positronenkamera zu jeder 
registrierten Koinzidenz die beiden Kristalle, in denen das Photonenpaar nachgewiesen 
wurde, jedoch keine weiteren Angaben zum Nachweisort innerhalb des Kristalls, wie die 
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Tiefe, in der die Wechselwirkung stattgefundenen hat (Depth of Interaction). Eine Koinzi- 
denzlinie schneidet in vielen Fällen mehr als nur ein Kristallpaar. 
Da neben dem zum Nachweis des Photons in dem Szintillatorkristall gewünschten Pho- 
toeffekt (siehe hierzu auch Kapitel 5.1) andere Wechselwirkungsprozesse zum Wegstreuen 
von Photonen in Nachbarkristalle bzw. zum Einstreuen von Photonen aus Nachbarkristallen 
führen, erzeugt eine einzelne Koinzidenzlinie immer Koinzidenzereignisse in mehreren be- 
nachbarten Kristallpaaren. Diesem unerwünschten Effekt kann man zwar durch das Herauf- 
setzen der unteren Energieschwelle der Detektoren begegnen, womit man aber Koinzidenz- 
ereignisse verliert. In der Praxis ist daher ein Kompromiß zwischen Ortsauflösung und Sensi- 
tivität des Detektorsystems zu finden. 
Für die Festlegung der beiden Endpunktskoordinaten der Rückprojektionslinien wird folgen- 
des Modell gewählt: 
Die ve;eilung der Punkte in den Ebenen parallel zur Kristallfrontfläche wird als zweidi- 
mensional gleichverteilt angenommen. 
Die Verteilung der Punkte entlang der Tiefenachse X des Kristalls unterliege einer Expo- 
nentialverteilung mit der Dichtefunktion f(x) und dem Parameter h [Bro89]: 
1-e-""  für x 2 0  f (X) = 
für x < O  
Sie nimmt damit die Form des Schwächungsgesetzes entsprechend Gleichung (37) an. 
Die die beiden Endpunkte verbindende Koinzidenzlinie erhält ein Rückprojektionsge- 
wicht, das umso geringer ist, je höher die effektive Nachweislänge dieser Linie in den bei- 
den Kristallen ist. 
Der Parameter h der exponentialverteilten Tiefe der Endpunktskoordinaten in den Kristallen 
besitzt die Dimension einer reziproken Länge und ist - physikalisch betrachtet - der effektive 
makroskopische Wirkungsquerschnitt [Dör92] für den Szintillationsnachweis von Photonen 
mit einer Einfallsenergie von 5 11 keV in einem räumlich begrenzten BGO-Block. Er drückt 
aus, wieviele Annihilationsphotonen unter Berücksichtigung der Energieschwellen des De- 
tektors sowie der Hereinstreuung in einen und der Herausstreuung aus einem Szintillator- 
block Fluoreszenzlicht erzeugen. Zur Abschätzung von 1 gilt: 
. r : < h < p  (42) 
da alle unmittelbaren Photoabsorptionen Fluoreszenzlicht erzeugen, zuzüglich der gestreuten 
Photonen, die nach ihrer Streuung noch eine Energie oberhalb der unteren Energieschwelle 
von 250 keV besitzen und einer Photoabsorption unterliegen. 
Tabelle 5: Photonen- Wechselwirkungskoeffizienl'en in BGO 
irn Energiebereich von 250 bis 51 I keV nach [NIST90j. B e  ~Vassendichtcr von BGO betriigt 
PBGO= 7,13 g-ctn". 
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Die Verläufe der Massenschwächungskoeffizienten als Funktion der Photonenenergie in 
T BGO sind in Abbildung 19 dargestellt, in Tabelle 5 sind die Zahlenwerte von - (Pho- 
P 
toeffekt), 2 (kohärente Streuung) und 5 (inkohärente Streuung) für den zu betrachten- 
P P 
den Energiebereich von 250 bis 5 11 keV zusammengestellt. Unter Hinzunahme von mit Re- 
h ferenzstrahlern gewonnenen Meßergebnissen wurde - für die Positronenkamera BASTEI 
P 
cm2 
zu 0,078 -bestimmt. 
D  
Die Wahl des Gewichtes einer Koinzidenzlinie bei der Rückprojektion erfolgt so, daß die un- 
terschiedliche Nachweiswahrscheinlichkeit in Abhängigkeit von der effektiven Nachweis- 
länge einer solchen Linie in den Detektorkristallen kompensiert wird (Abbildung 25). 
Abbildung 25: Wechselwirkungslängen einer Koinzidenzlinie. 
In diesem vereinfachten Schema wird davon ausgegangen, daß das Photonenpaar keinerlei 
Streuung unterliege. Beim senkrechten AuftrefSen der Koinzidenzgeraden, deren normierter 
Richtungsvektor g' ist, auf beide Detektorblöcke ist die efSektive Wechselwirkungstiefe für 
den Photoeffekt gleich der Länge der Kristalle D (links). Im allgemeinen wird die räumliche 
Ausrichtung eines Blockdetektors des oberen Kamerakopfes durch den Normalenvektor U 
der Frontjliiche, eines Blockdetektors des unteren Kamerakopfes durch den Frontjlächen- 
Normalenvektor beschrieben. Dann vergröJert sich die efSektive Nachweislänge einer 
Koinzidenzlinie entsprechend der Winkel zwischen den Nomalenvektoren der Detektor- 
blöcke und dem Richtungsvektor der Koinzidenzgeraden (rechts). 
Eine Koinzidenzlinie, die senkrecht auf beiden Detektorblöcken auftritt, erhält das Rückpro- 
jektionsgewicht „lC" Das allgemeinen gültige Gewicht einer Koinzidenzgeraden bei der 
Rückprojektion ist I cos L$, E) .  cos L(,, T ) / .  
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Für den Zusammenhang zwischen der Reichweite der Primärteilchen und der räumlichen 
Verteilung der von diesen erzeugten P+-Emitter (Abbildung 7) ist keine analytische Beschrei- 
bung in geschlossener Form bekannt. Da es aber eine zentrale Aufgabe der PET-Messung ist, 
diese Reichweite so genau wie möglich aus der räumlichen Deposition der durch die Be- 
strahlung erzeugten ß+-Aktivität zu ermitteln, wird im folgenden mit den aus der experimen- 
tellen Prozeßanalyse bekannten Hilfsmitteln versucht, hierfür eine Vorgehensweise zu ent- 
wickeln. 
Abbildung 26: Pt-Aktivitäts-~iefenprofil 
Die Profile der ß+-Aktivität als Wertepaare <xi, yi>. Die in Millimetern geteilte Reicktvet- 
tenachse ist die x-Achse. Auf der y-Achse ist die Zahl der Rtickprojektionseinheiten a~tfgetrn- 
gen. 
Das Verfahren soll schnell sein, um unmittelbar im hschluß an eine *Messung Ergebnisse zu 
liefern. Es geht daher von der experimentellen Rückprojektion der Kuinzidenzen in den Bild- 
raum anstelle einer iterütiven Bildrekonstruktion aus. Anschließend wird der gesamte interes- 
sierende Bildraum auf die Strahlachse projiziert, Man gewinnt diese Profile, indem die h- 
halte aller Voxel einer jeden senkrecht zum Strahl stehenden Ebene summiert werden. 
In Abbildung 26 ist ais Beispiel ein Profil dargestellt2 das aus der PET-Messung wiihrend der 
Bestrahlung eines homogenen PMMA-Blockes von 200 mm I;inge mit "C-~onen der Energie 
von 234 AMeV gewonnen wurde. Die Voxelgröße wurde der Rückprojektion mit 1,6875 xnm 
46 5 Methodische Entwicklungen 
vorgegeben. Irn vorderen und hinteren Teil sieht man den durch die Dichteänderung an der 
Grenzfläche Luft-Phantom hervorgerufenen starken Anstieg bzw. Abfall der Funktionswerte. 
Diese Abschnitte der Kurve müssen von der weiteren Betrachtung ausgeschlossen werden, da 
sie die Form des eigentlichen ßf-Emitter-~iefenprofils verfälschen würden. Ohne Interesse ist 
ferner der Verlauf des durch den Zerfall von Targetfragmenten erzeugten Aktivitätsuntergrun- 
des fernab des Inrervalls mit dem Maximalwert. Ausgewählt werden n Wertepaare cxi, yi> mit 
il I i I i2 , wobei i2 = il + n - 1 ist. 
Aufgabe ist es, eine Modell-Funktion f (X; LZ) zu finden, die den Kurvenverlauf möglichst gut 
approxirniert, wobei X die unabhängige Variable und Q der Parametervektor der Funktion ist. 
Als Gütekriterium für das Maß an Übereinstimmung zwischen den Meßwerten und den 
Funktionswerten der Modellfünktion wird die Minimierung der Summe der Quadrate der mit 
1 der Meßunsicherheit - gewichteten Abweichungen zwischen dem Meßwert yi und dem von 
Gi 
der Modellfunktion an der Stelle xi gelieferten Funktionswert gewählt: 
Durch diesen Ansatz wird das durch die stochastische Natur von Kernumwandlungen be- 
dingte Quantenrauschen der gemessenen Strahlung gewürdigt, d. h., Abweichungen bei rela- 
tiv sicheren Meßwerten (solche mit kleinem q) werden stärker bestraft als bei unsicheren. 
Wie erfolgt die Wahl der Modellfunktion? Nach dem Satz von TAYLOR ist in einem Intervall 
jede beliebig oft differenzierbare Funktion als eine unendliche Potenzreihe entwickelbar. Irn 
praktischen Gebrauch verwendet man die Näherung einer endlichen Potenzreihe m. Ordnung: 
j=O 
Diese Funktion fl  besitzt die Eigenschaft, daß für jedes X ihre m. Ableitung gleich der Kon- 
stanten m!.a,  ist und alle Ableitungen höherer Ordnung verschwinden. Sie ist somit gut ge- 
eignet, relativ glatte Kurvenstücke zu approximieren, versagt aber bei eng gewölbten Ab- 
schnitten. Hier kann sie den Krümmungen nur ungenau folgen, weil ihr - geometrisch inter- 
pretiert - die Werte der Ableitungen höherer Ordnung fehlen. Bei der Wahl von m ist zu be- 
achten, daß fl  bis zu m-1 Extrema und bis zu m-2 Wendepunkte besitzen kann. Bei zu hoch 
gewähltem m tendiert fl dazu, jeden Wertepunkt ,,mitnehmenu zu wollen. Sie mittelt dann nur 
noch schlecht zwischen den Stützstellen und zeigt einen unruhigen Verlauf. Eine Polynom- 
funktion ist gut geeignet, das ansteigende Plateau vor dem steilen Funktionsanstieg (in 
Abbildung 26 bis etwa x = 60) und das abfallende Plateau hinter dem starken Abfall der 
Funktionswerte (in Abbildung 26 ab ungefähr x = 120) zu beschreiben. 
Für die Modellierung im Bereich des von den beiden steilen Flanken begrenzten Funktions- 
maximums ist jedoch eine Funktion erforderlich, deren Ableitungen höherer Ordnung ver- 
schieden von null sind. Diese asymmetrisch-glockenförmige Kurve muß über vier Parameter 
verfügen, um 
den Flächeninhalt unter der Kurve oder die Höhe des Maximums, 
den Ort des Maximums auf der Abszissenachse, 
die Weite der Glocke und 
* die Ausprägung der Asymmetrie der Kurve 
variieren zu können. Eine solche asymmetrische Glockenkurve ist: 
erfc z 
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mit: y = - 
a3 
2 = 
erfc z = 1 - - . je-'' dt (komplementäre Fehlerfunktion) Jn 0 
Diese Funktion f2 besitzt folgende Eigenschaften: 
+ - 
Der Flächeninhalt unter der Kurve ist A = f2 (x)d x = 2 . ao 
-- Ihr erstes Moment ist P = - 
A a1 - a3 
)' G- P)' .f2G)dx 




ist stets negativ, d.h. der längere Schwanz der asymmetrischen Kurve weist in negative X- 
Richtung. 
Der Exzeß E = &(:I (50) 
ist immer positiv, die Verteilung ist also enger als eine Normalverteilung N(p, G') mit 
gleichem p und 02. 
a Für 2 + nähert sich f2 asymptotisch einer symmetrische Glockenkurve, da 
a3 
lim y = - 0 und lim E = + O  sind. 
-+- -+- (12 
U 3  U3 








Als Modellfunktion für die Beschreibung von P'-Emitter-Profilen wird die Superposition ei- 
nes Polynoms des Grades m und einer schiefen Glockenkurve mit vier Parametern gewählt: 
48 5 Methodische Entwicklungen 
X - a m + 2  z = + am+3  fi - am+3  JZ - am, 
2 
erfcz = 1 - - -  J ie-" dt (komplementäre Fehlerfunktion) 
n 
Die zu minimierende Zielfunktion wird durch folgende Forderung definiert: 
'I + Minimum! 
U,,. U1 9 .... am+4 
Notwendige Bedingung für ein lokales Extremum der Zielfunktion ist, daß alle partiellen Ab- 
leitungen der Zielfunktion nach den Komponenten des Parametervektors am Extremalpunkt 
verschwinden: [E] - a = g  
[E] g=g 
Diese nichtlineare Optimierungsaufgabe wird iterativ unter dem Einsatz von Standardsoft- 
Ware auf einer Rechenmaschine gelöst. Dafür wird eine Kombination des Gradienten-Such- 
verfahrens unter Nutzung der partiellen Ableitungen mit der Methode der Linearisierung der 
Modellfunktion nach [Bev92, S. 161-1641 verwendet. Als Resultat gewinnt man den Para- 
metervektor: 
Für die Berechnung der Reichweite R wird eine Annahme verwendet, welche heuristisch 
durch Auswertung von gemessenem und aus Simulationsrechnungen gewonnenem Datenma- 
terial getroffen wurde: 
R = p + ( 1 i  (56) 
Durch Einsetzen der geschätzten Parameter folgt: 
R = 4fi+2 -4n1+4 +J= 
In Abbildung 27 werden die Ergebnisse einer Beispielrechnung für die Wertepaare aus 
Abbildung 26 vorgestellt. Folgende Erfahrungen mit der Anwendung dieser Methode liegen 
vor: - - 
il sollte so groß gewählt werden, daß es den Beginn der nahezu ungekrümmten, stetig an- 
steigenden Rampe im proximalen Targetfragmentbereich markiert. 
* i2 sollte nicht unnötig groß gewählt werden. Es ist vorteilhaft, wenn es an den Anfang der 
abfallenden Rampe irn distalen Targetfragmentberich fällt, dort, wo die von oben konvexe 
Knimmung der Kurve hinter der Reichweite endet. 
Man sollte keine zu hohen Anforderungen an die Obereinstimmung zwischen der Modell- 
funktion und den Wertepaaren in unwesentlichen Randbereichen stellen, dies geht immer 
zu Lasten einer guten Approximation im entscheidenden Projektilfragmentbereich. 
1 5.6 Reichweitebestimmung in Gewebeproben 49 
Der Grad der Polynomfunktion fl(x) sollte nicht höher als zehn sein, die besten Ergeb- 
nisse werden meistens mit m= 5 oder m= 6 erzielt. Bei zu großem m prägt sich bei fl(x) 
ein lokales Maximum im Projektilfragmentbereich aus, so daß die Parameter von f2(x) 
fehlerhaft geschätzt werden. 
Um die Güte zweier Schätzungen miteinander vergleichen zu können, betrachtet man X2 je 
Freiheitsgrad der Schätzung, das möglichst klein werden sollte: 
,. 
X' - X' 
Freiheitsgrad n - (m+5) 
8.10~1 
n= 70 Wertepaare (15 C i C 86) Geschätzte Parameter: 
Y Ordnung von fl(x): m= 6 ^ = 4.5E+06 
6.10~ - 
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Abbildung 27: Beispiel einer Pararneterschätsung. 
Die senkrechte gepunktete Linie markiert die geschätzte Reichweite. 
Mit Hilfe dieses Verfahrens wurden die Reichweiten nach monoenergetisches Bestrahlung 
von verschiedenen, als homogen aufgebaut betrachteten Materialien bestimmt. Für Bestrah- 
lungen mit mehreren Energien ist es nicht unmittelbar einsetzbar; hierfür mu13 eine Dekom- 
position des Gesamtprofils in die Profile der einzelnen Energien vorangestellt werden. 
Im folgenden Kapitel wird die Reichweitemessung bei Gewebeproben vorgestek 
5.6 Reichweitebestimmung in Gewebeproben 
Die Bestrahlungsplanung bei der Schwerionentherapie erfolgt wie bei der konventionellen 
Strahlentherapie auf der Grundlage von Röntgen-Cornpute~~omogramen (W von den ZU 
behandelnden Körperregionen des Patienten. Hierbei erfolgt eine Umrechnung der in ~ 0 ~ 3 s -  
50 5 Methodische Entwicklungen 
FIELD-Einheiten gemessenen CT-Zahlen [Mor95, S. 119ff.l des Gewebes entlang des Be- 
strahlungskanals in relative wasseräquivalente Weglängen der Schwerionen. 
Die Beziehung zwischen den CT-Zahlen und dem Bremsvermögen von Schwerionen in Kör- 
pergewebe ist von einer Reihe von Einflüssen abhängig: 
Die bei Röntgenaufnahme verwendeten Geräteparameter des Tomographen (z. B. Röhren- 
Spannung und Strahlfilter) bestimmen das Photonenspektrum. 
Die Strahlaufhärtung ist eine Funktion der geometrischen Gestalt des Objektes. 
Die variable chemische Zusammensetzung des Meßobjektes führt zu unterschiedlichen 
Schwerionen-Bremsvermögen bei gemessenen gleichen Photonen-Massenschwächungs- 
koeffizienten. 
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Abbildung 28: Umrechnung von gemessenenen CT-Zahlen in Protonen-Bremsvermögen 
aus [Sch98]. 
Die hintere Graphik zeigt die Kalibrierungskuwe für die Berechnung des relativen Brems- 
~ermögens von Protonen in Gewebe aus den H o u ~ s ~ r ~ ~ ~ - E i n h e i t e n  d r CT-Aufiahme für 
Weichgecvebe (+) und Knochen (X). In dem vergrößerten Ausschnitt im Vordergrund ist mit 
verschiedenen Linienarten die Aufteilung der Weichgewebekurve für verschiedene Gewebe- 
arten eingezeichnet: innere Organe ~ind Muskel (+), Fettgewebe (X), Brustgewebe (o), Kno- 
chenmark (D) und Knorpel (*). Bei den in der Abbildung verwendeten skulierten HOUNS- 
FIELD-Einheiten korrespondiert der Wert 0 mit Luft und der Wert 1000 mit Wasser. 
In der Praxis der Bestrahlungsplanung bei Teilchentherapien werden deshalb nach den ver- 
schiedenen Gewebearten segmentierte Kalibrierungstabellen für die Umrechnung von CT- 
Zahlen in wasseräquivalente Pfadlängen verwendet (Abbildung 28). Die für die Erstellung 
der Kalibrierungskurven benötigten Referenzdaten werden üblicherweise durch Messungen 
an Phantomen aus gewebeäquivalenten Materialien gewonnen EJac971. Diese Äquivalente für 
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Fett, Muskel, Knochen, Lunge und andere Gewebe wurden für Kalibrierungsmessungen mit 
Röntgenstrahlen bis 100 keV entwickelt und sollen den Angaben der Hersteller zufolge mit 
den strahlenphysikalischen Eigenschaften der Originalgewebe nahezu übereinstimmen. Das 
heißt, in ihnen wird die gleiche Dosisverteilung wie in den entsprechenden Körpergeweben 
erzeugt. Da sie sich in ihrer Elementkomposition von echten Geweben unterscheiden, bevor- 
zugen [Sch98] die Verwendung von tierischen Gewebeproben anstelle der Gewebesubstitute 
für die Messung der Kalibrierungskuwen bei Protonenstrahlung, um eventuelle Fehler durch 
ungenügende strahlenphysikalische Äquivalenz zwischen den Geweben und ihren Nachbil- 
dungen bei Bestrahlung mit geladenen Teilchen auszuschließen. 
Abbildung 29: Ansicht des GefäJies mit den Gewebeproben. 
Links befindet sich Gehirn, in der Mitte Muskel- und rechts Fettgwebe. Jede der Gewebear- 
ten wurde an drei verschiedenen Stellen mit 12c-lonen so bestrahlt, daJ die Reichweiten 
jeweils etwa 30, 50 bzw. 70 mm betragen. Die Kreuze auf der Behälterwand markieren die 
Strahleintrittspunkte. Um störende Lufteinschlüsse zu vermeiden, wird auf die Proben durch 
Anziehen der Schrauben des Behälterdeckels ein leichter Druck ausgeübt. 
Eine solches Experiment zur Bestimmung der relativen wasseräquivalenten Pfadliingen von 
12c-1onen in Gewebeproben mittels der Messung von ß+-Emitterprofilen von monoenergeti- 
schen, gut fokussierten Strahlen wurde durchgeführt, Zum einen wurden die Reichweiten in 
den auszumessenden Gewebeproben (Abbildung 29), zum anderen in einem gut bekannten 
Referenzphantom aus PMMA (p= 1,18 g/cm3) nach dem in Kapitel 5.5 vorgestellten Verfah- 
ren geschätzt. 
Die Ergebnisse des Experimentes sind in Tabelle 6 zusammengesteflt. Eine sehr präzise Mes- 
sung der relativen wasseräquivalenten Weglängen dieser Gewebeproben mit einer Wasser- 
säule variabler Länge und Ionisationskammern führte zu Werten von 1,0417 für Gehiril, von 
1,0632 für Muskel und von 0,9765 für Fett [Sch97]. 
Das Experiment konnte zeigen, daß das entwickelte Verfahren zur Schätzung der Reichweite 
von 12c-Ionen in festen, weitgehend homogenen Medien, deren Dichte sich nicht stark von 
der des Wassers unterscheidet, aus den gemessenen P"-Emitterp~afilm nur mit einem Fehler 
von etwa einem Prozent behaftet ist, 
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Gewebe- Energie- Energie in geschätzte geschätzte relative relative 
art schritt AMeV Reichweite Reichweite PMMA- wasser- 
im Gewebe in PMMA äquivalente äquivalente 
arithmetischer Mittelwert 1,046 
28 1 40,4 33,72 30,7 1 0,91 1 1,075 
Muskel 49 173,6 53,90 48,83 0,906 1,069 
70 202,9 73,51 65,60 0,892 1,053 
arithmetischer Mittelwert 1,066 
26 136,9 34,73 29,18 0,840 0,99 1 
Fett 46 169,2 55,67 46,48 0,835 0,985 
65 196,2 73,88 61,Ol 0,826 0,975 
arithmetischer Mittelwert 0,984 
in Gewebeproben. 
Der Reichweiteschätzung liegt das in Kapitel 5.5 entwickelte VePfahren zugrunde. 
5.7 Messung der Empfindlichkeit 
Eine vorgeschlagene Anwendung der PET bei der Schwerionentherapie ist die Bestrahlungs- 
planverifikation an Extremalpunkten [Hin96]. Dabei soll in extrem kritischen Bestrahlungs- 
situationen, in denen der Therapiestrahl durch stark inhomogenes Gewebe dringt und sehr 
nah vor strahlenempfindlichen Organen stoppen soll, vor dem Beginn der therapeutischen 
Bestrahlungen mittels eines Niedrigdosis-Strahlpulses die Reichweite der "C-1onen in situ 
vermes Sen werden. 
Für die experimentelle Bestimmung der Teilchenreichweite mittels Parameterschätzung aus 
gemessenen, durch monoenergetische Bestrahlung produzierten ßf-~rnitterprofilen ist eine 
minimale Anzahl von 12c-1onen nötig, um eine Aktivitätsverteilung zu erzeugen, die im Bild- 
raum der Rückprojektion erkennbar aus dem Rauschuntergrund hervortritt. Die hierfür erfor- 
derliche Mindestteilchenzahl ist von folgenden Gesichtspunkten abhängig: 
I. Energie des Strahles 
Je höher die Energie ist, desto größer ist die Reichweite der Primärteilchen, desto länger 
wird der Pfad, entlang dessen Fragmentierungsreaktionen stattfinden, desto mehr ßf-ak- 
tive Fragmente werden erzeugt (Abbildung 30). 
2. Geometrischen Gestalt, Zusammensetzung und Aufbau des Objektes 
Diese Faktoren beeinflussen die Erzeugung von ßi-Emittern durch ihre spezifischen 
Fragmentierungsquerschnitte und den Nachweis von ßf-Zerfällen durch ihre Eigenschaf- 
ten in Bezug auf Absorption und Streuung der Annihilationsstrahlung. 
3. Lage des Bestrahlungskanals innerhalb des Gesichtsfeldes der Positronenkamera 
Bedingt durch den Randabfall der Kameraeffektivität wird bei einer vom Zentxum des 
FOV entfernten Strahllage für eine fest vorgegebene Zahl von Koinzidenzereignissen eine 
höhere Aktivitgt benötigt als bei Zentrallage des Strahls. 
4. Verj2igbare MeJzeit 
Bei einer lgngeren hleßzeit werden mehr ZerfQle registriert als bei einer kürzeren. 
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5. Morphologische und physiologische Charakteristik des Gewebes im Zielgebiet 
Von diesen Parametern wird der Weitertransport der erzeugten ß+-Emitter durch Perfu- 
sion und Diffusion bestimmt. 
100 150 200 250 300 350 400 
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Abbildung 30: Abhängigkeit der Fragmenterzeugung von der Energie. 
Dargestellt ist die Anzahl der ß+-emittierenden Fragmente, die in PMMA von einenz Prirnür- 
strahl aus 100.000 "C-lonen erzeugt werden, in dem Energiebereich, der bei der Schwerte- 
nentherapie an der GSI genutzt wird. Für die Anzahl der Projektilfragmnte wurde die 
Summe der bei der Projektilfragmentierung entstehenden Kerne von ''C> ''C, 'C und % 
gebildet. Bei den Targetj?agrnenten wurden die Nuklide 150 ,  140,  130, 13& I2i% "C IDcJ 'C 
und 8~ bel%icksicIZtigt. Die Kurve für "C umfapt sowohl die bei der Target- als auch die bei 
der Projektilfragmentiemg produzierten ''C-~erne. Die Simulationsmchnungevl etfolgten 
auf Grundlage von [.Uas96]. Die leichten Fluktuationen in den Kurven sind durch den sta- 
tistischen Charakter dieser Rechnungen bedingt, 
Wie Abbildung 30 zeigt, wächst bei höherer Strahlenergie die Zahl der ßf-emittierenden Tar- 
getfragmente stark an, wohingegen der Zuwachs an ß*-aktiven Prujektilfragmer~tm deutlich 
geringer ausfällt. Die Folge daraus ist, daß sich die absolute Zahl der P*-Zerfälle im Gebiet 
des durch die Projektilfragmente erzeugten Maximums der ß$Ak-tivitZit nur leicht mit der 
Energie des 12c-~trahls erhöht. Da zugleich wegen der Kinematik der Fragmentierungsreak- 
tionen die ßf-emittierenden Projektilfragmente bei wachsender Energie der PrimKrteilchm 
über einen längeren Bereich entlang der Strahlachse stoppen und anschließend zerfallen, 
bleibt die Höhe des durch diese Projektiliiagmente generierten Maximums des ~*-Ak.tivitlit*s- 
profils nahezu unbeeinflußt von der Striihlenergie. 
Als Beispielmessung wurde ein Alderson-Kopfphantom mit monoc=nergi?tischen '"-C-~ulsea 
dreier Energien mit je vier unterschiedlichen TeilchenzahItn bestrahlt. Abbildung 3 1 zeigt 
eine Photographie vom Experimentaufbau, der einer realen Situütion bei der 3esrr;lrhIung von 
Tumoren im Kopfbereich möglichst nahe kommen sollte. Die aus der R3ckproJ'ektion der 
Meßdaten gewonnenen Aktivitätsprofile sind in Abbildung 32 in Abhdnglgkeit von -der Teif- 
chenzahl und von der Strahlenergie dargestellt, 
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Abbildung 31: Ansicht des Kop fphantoms 
arn Bestrahlungsplatz. 
Das mit weger Mullage umwickelte Kopf- 
phantom ist an dem mit der Auflage der 
Patientenliege verbundenen Ring des Mas- 
kensystems befestigt. Es ist bezüglich des 
Referenzpunktes mit Hilfe der das Raum- 
koordinatensytem anzeigenden Lasergerä- 
te, die an der Wand am Fußende der Pa- 
tientencouch angebracht sind, ausgerichtet 
worden. Die beiden mit je 8 X 4 Blockde- 
tektormodulen bestiickten Köpfe der Po- 
sitronenkamera, die sich über und unter 
dem Phantom befinden, sind hier im noch 
unverkleideten Zustand zu sehen. Der 
Strahl kommt horizontal von rechts, so daß 
er von der rechten Phantomseite her in den 
Kopf eindringt. Keiner der drei Zielpunkte 
der Einzelbestrahlungen fällt dabei mit 
dem Mittelpunkt des Gesichtsfeldes der Po- 
sitronenkamera zusammen. 
Bei 3.10~ und 3.10~ 12c-1onen je bestrahltem Punkt zeichnen sich die Profile - insbesondere 
ihr distaler Aktivitätsabfall- so klar ab, daß eine Parameterschätzung problemlos durchführ- 
bar ist. Bei 3.10~ Teilchen ist das erhaltene Aktivitätsprofil bei Energien ab etwa 200 AMeV 
noch ausreichend, für kleinere Energien jedoch nicht mehr. Bei 3.10~ Kohlenstoffionen 
schließlich sind überhaupt keine durch die Bestrahlung erzeugten Aktivitätsverläufe mehr 
nachweisbar. Der sich im Gesichtsfeld der Kamera befindliche Phantornkopf bewirkt durch 
seine Selbstabsorption nur noch eine Abschwächung des Rauschuntergrundes im Bildraum. 
Für dieses Experiment wurde die Fokusstufe mit dem bei der jeweiligen Energie verfügbaren 
geringsten Strahldurchmesser gewählt. Die physikalischen Dosen im BRAGG-Peak betragen 
dabei für 3.10~ ' 2~ -~onen  178 mGy (bei einer Strahlenergie von 246,57 AMeV), 182 mGy 
(für 19633 AMeV) und 153 rnGy (bei 13 1,6 AMeV). In Abhängigkeit von den oben aufgeli- 
steten Enf Einflußfaktoren Iäßt sich schlußfolgern, daß für eine typische Bestrahlungssitua- 
tion im Schädelbereich eine physikalische Dosis von etwa 1,8 Gy im B~~G~-Maxi rnum 
appliziert werden muß, um aus der experimentellen Rückprojektion ein ßf-Ernittierprofil zu 
erhalten, das noch eine Reichweiteschatzung gestattet. Dieser Dosiswert könnte weiter ver- 
ringert werden, wenn die Bestrahlungssituation die Wahl einer höheren Fokr~sstufe, also eines 
großeren StrahIdurchmessers, erlauben würde, so daß die Teilchenfluenz niedriger wäre. Die 
in [Has96, S. 89f.l auf Grundlage einer einfacherer Meßanordnung getroffene Abschätzung 
der minimal erforderlichen Zahl an Primärprojektilen muß als zu niedrig angesehen werden, 
da bei dieser Extrapolation das bei einer grofifiächigeren Kamera auf Grund der höheren Sen- 
sitivität stsirkere Untergrundrauschen nicht ausreichend berltcksichtigt wurde. 
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Abbildung 32: Abhängigkeit der Aktivitätsprofile von der Strahlintensität. 
Das Kopfphantom wurde mit gut fokussierten, monoenergtischen l ~ - ~ t r a h l p u l s e n  bestrahlr, 
deren Teilchenzahl sich um jeweils eine Zehnerpotenz unterscheidet (von oben nach unten: 
3.1 08, 3.1 07, 3.1 o6 und 3.1 o5 Ionen). Für die Bestrahlungeiz der drei getrennt liegetzden Ein- 
zelpunkte wurden Energien von 246,6 AMeV (durchgezogene Profllinie), 2962 AMeV (@- 
punktet) und 131,6 AMeV (gestrichelt) verwendet. Als Dauer der Abklingmessung w r d e  
eine Halbwertszeit von "C, also 20 Minuten, gewählt, so daJ 50% der induzierten " G ~ k t i -  
vität erfayt werden. Die xPETAchse ist die Strahlachse, die gezeigten Profie wurden durch 
Addition aller Bildrauminhalte einer 5 mm dicken Ebene, in der sich die Strrthlactzse bcfh- 
det, der experimentellen Rückprojektion ermittelt. 
5 6 5 Methodische Entwicklungen 
5.8 Messung der Auflösung 
Die diskreten Energien des "C-strahles, der vom SIS für die medizinischen Behandlungen 
bereitgestellt wird, wurden so festgelegt, daß die Differenz der Teilchenreichweite in Wasser 
zweier benachbarter Energieschritte bei Reichweiten bis 200 rnm einen Millimeter und bei 
Reichweiten über 200 rnrn anderthalb Millimeter beträgt (Tabelle 7) [Web96]. 
Tabelle 7: Ausschnitt aus der Energietabelle des SIS. 
Energie in AMeV 
Reichweite in 
Wasser in mm 
Hieraus ergibt sich die Fragestellung, ob anhand der gemessenen ß+-Aktivitätsprofile zwei 
benachbarte Energieschritte voneinander unterschieden werden können. Da die mit einer 
Messung der P+-Emitterverteilung maximal erzielbare Reichweiteauflösung von einer Viel- 
zahl von Parametern abhängt (applizierte physikalische Dosis, Schwächung der Annihila- 
tionsstrahlung im Meßobjekt, zur Verfügung stehende Meßzeit, Perfusion des Zielgebietes 
usw.), wurde ein Experiment unter bestmöglichen Bedingungen durchgeführt (Abbildung 
33). 
E,= 237.1 AMeV - - - - - - - - - - -  
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Abbildung 33: Bestimmung der Reichweiteauflösung. 
Dargestellt sind die Projektionen der rückprojizierten ßf-Aktivität auf die Strahlachse, die 
bei der Bestrahlung eines PMMA-Blockes mit Pzdsen gctt fokussierter, monoenergetischer 
12 C-Strahlen erhalten wurden. Die Reichweite der Strahlen lag bei etwa 10 cm in PMMA, 
wobei sie sich zwischen zwei benachbarten aus d e ~  vier Einzelenergien um jeweils 0,235 rnm 
unterscheidet. Es wurden jeweils 5-1o7 Ionen für jeden Energieschritt zur Bestrahlung ver- 
wendet, die Dauer der Abklingmesstmg betrug etwa 10 Minuten, 
91,14 
20 
Unter diesen Bedingungen können Reichweitedifferenzen von weniger als einem Millimeter 
in den F-Aktivit;itsprofilen klar getrennt wahrgenommen werden, 
... 1 330,423 
... / 199 331,47 200 332,923 201,5 ... ... 428,77 3033 430,lO 305 
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Eine der am häufigsten geäußerten Erwartungen an die in situ Kontrolle der Schwerionenthe- 
rapie mit PET ist die nach der Möglichkeit, die Position des Therapiestrahls unmittelbar wäh- 
rend der Bestrahlung und möglichst in Echtzeit beobachten zu können. Das ist aber aus prin- 
zipiellen Gründen nicht realisierbar. 
Mit der Positronenkarnera sind nur die Zerfälle von ßi-aktiven Kernen beobachtbar, die 
durch Fragmentierungsreaktionen bei der Bestrahlung erzeugt werden. Der Strahl an und für 
sich ist nicht sichtbar. Die beiden am häufigsten entstehenden ß+-Emitter bei der Bestrahlung 
von organischem Gewebe mit '*~-1onen sind 'C und 150 mit Halbwertszeiten des ß'Zerfal1s 
von 20 bzw. 2 Minuten (Tabelle 1). Somit benötigt man eine Meßzeit von mehreren Minuten, 
ehe man die durch die ß+-Emitter markierte Spur des Kohlenstoffstrahles in einem zuvor 
noch nicht aktivierten Körper erkennen kann. 
Befindet man sich dagegen in der Mitte oder am Ende einer Bestrahlung zum Zeitpunkt i= to, 
so mißt man in einem Zeitfenster [to, to + At] vor allem Zerfälle aus der Aktivität, die in der 
Vorgeschichte während der Bestrahlung bei t < to generiert wurde, und nur ein vergleichs- 
weise geringer Teil der zerfallenden Kerne ist in diesem Zeitfenster selbst bei der Fragmentie- 
rung zwischen Strahl und Gewebe erzeugt worden. 
Hinzu kommt noch, daß die PET-Bilder bei einer kleinen Intervallänge At wegen der dann 
außerordentlich geringen Zahl von Koinzidenzereignissen in einem solchen Intervall ein so 
schlechtes Signal-zu-Rauschverhältnis aufweisen, daß das Erkennen von Strukturen in diesen 
Bildern unmöglich wird. 
Aus den genannten Gründen wird deutlich, daß es nicht gerechtfertigt ist, bei dem hier vorge- 
stellten Verfahren von einer Therapiekontrolle mittels PET in Echtzeit zu sprechen. 
Von praktischem Interesse ist weiterhin die Frage, ob es möglich ist, aus der gemessenen 
Aktivität Aussagen bezüglich der Strahlreichweite bzw. -energie in einzelnen Phasen eines 
Bestrahlungverlaufs zu erhalten. 
Nach dem konventionellen Ablauf beginnt der Rasterscanner mit der Bestrahlung der hinter- 
sten Schicht des Zielgebietes mit der höchsten Energie Emx und reduziert die Energie des 
12 C-Strahles in Schritten so lange, bis die vorderste Schicht mit E„, erreicht wird (siehe 
Abbildung 3 auf Seite 11). Dabei liegt das durch die Projektilfragmente erzeugte Maximum 
in der ß+-Emitterverteilung mit Ausnahme des allerersten Energieschrittes E;„ immer in ei- 
nem Gebiet, in dem in den vorangegangenen Energieschritten bereits eine Yieitzahl von P"- 
emittierenden Fragmenten hinterlassen wurde. Eine sichere Unterscheidung zwischen schon 
vorhandener und neu hinzukommender Pi-Aktivität ist dann nicht mehr möglich, Rück- 
schlüsse auf den aktuellen Stand der Bestrahlung können deshalb nicht gezogen werden. 
Beginnt man dagegen die Bestrahlung mit der proximalen Zielgebietsschicht mit der Energie 
E„ und erhöht danach stufenweise die Strahlenergie, bis man bei E„ die distale Schicht des 
Bestrahlungsvolumens erreicht, so liegt das von den Projektilfragmenten des Strsitmils erzeugte 
Maximum in der ß+-Emitterverteilung in einer Region, in der sich bis dahin nur wenige F- 
emittierenden Fragmente befinden. Wie Abbildung 34 in der rechten Spake zeigt, ist ein mit 
der Erhöhung der Strahlenergie einhergehendes Mitwandern des Abhlle': der ~--4ktioh2t hin 
zu höheren Reichweiten in de-n Projektionen nachzuvollziehen, 
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Abbildung 34: Rasterscan vorwärts und rückwärts. 
Dargestellt sind die Projektionen der ß+-~ktivität auf die Strahlachse. Bestrahlt wurde ein 
mit einer homogenen Dosis von 5 Gy belegter Würfel mit einer Kantenlänge von 4 cm, der 
sich bei einer mittleren Teilchenreichweite von 12 cm in einem PMMA-Block befindet. Die 
Rückprojektion der in den Strahlpausen gemessenen Koinzidenzdaten etfolgte in drei auf 
einanderJfolgenden Zeitfenstern unterschiedlicher Enge: 0 min < t < 7 min (obere Reihe), 7 
min < t < 10 rnin (mittlere Reihe) und 10 min < t < 12 rnin (untere Reihe). Bei den Bildern 
auf der linken Seite wurde in der konventionellen Abfolge der Energieschritte, also schritt- 
weise Reduzierung der Strahlenergie beginnend mit der höchsten Energie, bestrahlt. Der 
Aktivitictsabfall hinter dem Maximum verändert sich dabei nur unwesentlich, lediglich der 
jlache Anstieg vor der Aktivitätsspitze wird breiter mit dem Voranschreiten der Bestrahlung, 
ohne dnß man daraus konkret die Reichweite des Strahls ableiten konnte. Auf der rechten 
Seite sind die Profile abgebildet, clie beim Rasterscan in umgekehrter Reihenfolge, d.h., 
st~geniveise Erhöhung der Energie der 12~ -~onen ,  mit der niedrigsten Energie beginnend, 
entstanden. Hier spiegelt die nach hinten gleitende Spitze des Aktivitätsprofils den Fort- 
schritt im Bestrahla~ngsablactf wider. Unabhängig von der Richtung, in der der Rasterscan 
ablieJ sind clie Projektionen der ß+-Aktivität um Bestrahlungsende nahezu gleich (untere 
Reihe: linkes und rechtes Bild), 
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6.1 Einführung 
Bei den bisherigen Untersuchungen wurden ausschließlich die physikalischen Vorgänge be- 
trachtet. Beim Übergang von der Bestrahlung von Phantommaterialien und Gewebeproben 
hin zur Bestrahlung von Organismen ist jedoch zu berücksichtigen, daß die entstehenden ß*- 
Emitter an den Lebensvorgängen teilnehmen. Sie können: 
- 
im Gefaßsystem des Körpers, z. B. in den Blutgefäßen, den Lymphgefdßen oder den luft- 
gefüllten Hohlräumen, mittransportiert werden, 
im körpereigenen Ausscheidungssytem gesammelt (Harnblase, Darm) und anschließend 
ausgeschieden werden, oder den Körper über ausgetauschte Luft oder abgesonderte Se- 
krete verlassen, 
in ortsfesten Gewebsbestandteilen (Zellwände, Zellkerne) eingebaut werden, 
in chemische Verbindungen eingehen, die typische Stoffwechselsubstanzen sind, z. B. 
Eiweiße, Fette, Kohlenhydrate, Wasser oder Kohlendioxid, und mit diesen dann spezifi- 
schen metabolischen Prozessen unterliegen. 
Ein gewisser Teil der Positronenemitter zerfällt also an einem anderen Ort als er in einem un- 
belebten Objekt beobachtet werden würde. Dieser Unterschied kann größer ausfallen, wenn 
das Bestrahlungsfeld in einem stark durchatmeten oder durchbluteten Körperteil wie bei- 
spielsweise der Lunge liegt, oder geringer sein in nur schwach durchbluteten Organen. In je- 
dem Falle werden sich die Abklingzeiten der meßbaren Radioaktivität im Gesichtsfeld der 
Positronenkamera im Vergleich zum unbelebten Objekt verändern. 
Um diesen Effekt nachzuweisen, wurde eine tierexperimentelle Untersuchung durchgeführt, 
in der eine vergleichbare Bestrahlung eines narkotisierten Schweines und eines Phantoms 
vorgenommen wurde [Zac97], [Dör99]. Die gemessenen Zeitverläufe der Pi-Aktivität sind in 
Abbildung 35 dargestellt. Im folgenden soll versucht werden, deren Verlauf durch eine Re- 
gressionsfunktion wiederzugeben. 
Als nichtlineare Modellfunktion für die Regression wird die Summe aus drei Exponefitid- 
funktionen gewählt: 
' ln2 -'.ln2 -L in7 
f ( t ;  a,, a„ ..., n,) = a, - e "I + a2 e 'I3 + 0, e 9594 
wobei der Parametervektor sechs Komponenten umfaßt: ai, ~il3 und % sind die Halbweas- 
zeiten der Teilexponentialfunktionen in Sekunden; no, nz und a ~ ,  ihre relativen Gewichte, 
wenn man noch zusätzlich eine Normierungsbedingung ao + nz + a4 = 1 einfGE%a. 
Tabelle 8: Parameter der iMcideEEfunktion filr die Zn Abbildzcng 35 th 
funktionen. 
In Tabelle 8 sind die Ergebnisse der Regressionsan~lyse zusmnaengestelltt E3r das Phantom 
erhält man erwartungsgemliß die Halbwertszeiten des F-emiaierenden Zerfalls für '@C (193 
s), 150 (132 s j  und "C (1222 s j  und Ptäexponent3a~funktionsk~ffizienke:aa, die mit den Er- 
zeugungsraten dieser Isotope durch die in oganlschen Geweben stattfindeaden Fragmentie- 
rungsreaktionen der "C-~rojektile e r k k t  werden k5nnen. Beim Schwein jedoch ist offen- 
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sichtlich keiner der sechs Parameterwerte mit einem rein physikalischen Modell interpretier- 
bar, so stark unterscheiden sie sich von den Werten beim Phantom: die Halbwertszeiten ver- 
ringern sich in unterschiedlicher Weise, die relativen Gewichte der drei Abklingfunktionen 
verschieben sich stark untereinander. 
norm. Zählrate (Schwein) 
norm. Zählrate (Phantom) 
- - -_  
- 
0 200 400 600 800 
Meßzeit in s 
Abbildung 35: P+-Aktivitäts-Zeitverläufe. 
Die dargestellten Werte wurden bei einer Einzeitbestrahlung mit 5 Gy physikalischer Dosis 
eines wüifelfömzigen Zielvolurnens von 4 cm Kantenlänge in 10 cm Tiefe im Nackenbereich 
eines Schweines und eines anatomisch analog aus gewebeäquivalenten Materialen a~lfge- 
bauten Phantomes gemessen. Als Zeitpunkt t = 0 wurde das Ende des letzten Strahlpulses 
festgelegt, so daJ irn Diagramm nur das Abklingen der Radioaktivität dargstellt ist. Die im 
Sekundenabstand eingetragenen Zählraten (Punkte) wurden auf eine Anfangsaktivität von 
1,O umgerechnet. Die beiden d~wchgezogenen Linien sind die berechneten Regressionsfunk- 
tionen. Die gestrichelte Kurve stellt den zeitlichen Verlauf der ß+-Emitter-Konzentration im 
Schwein relativ zu der im Phantom dar. 
Der beobachtete zeitliche Verlauf der ß'-Aktivität A(t) ist das Produkt aus dem physikalisch 
durch die Zusammensetzung des Isotopengemisches bedingten Aktivitäts-Zeitverlauf A,,,y,T(t) 
und der relativen Konzentration cbio(t) der radioaktiven Kerne in dem durch die Positronen- 
kamera beobachtbaren Meßvolumen: 
A ( t )  = Aphys (t - Cini (4 (60) 
Falls es keine biologisch bedingte Kinetik, d.h. keine biologisch bedingte Bewegung der ra- 
dioaktiv markierten Atome und Moleküle im Meßobjekt gibt, ist cbif,(t) = 1 für alle t. Das war 
beim Phantomexperiment der Fall. Strömt zusätzliche Radioaktivität von außerhalb in das 
Gesichtsfeld, ist cbro größer 1. Verläßt Aktivität das Meßvolumen, wird cbio kleiner 1. Der 
mutmaßliche Verlauf von cbi,,(t) beim Schwein ist in Abbildung 35 gestrichelt eingezeichnet. 
In den folgenden Kapiteln soll ein biokinetisches Modell vorgeschlagen werden, das eine In- 
terpretation des Verlaufes von cbi0(t) zuläßt. 
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6.2 Kompartiment-Modelle 
Der Transport von Stoffen in Organismen vollzieht sich in Diffusionsvorgängen, die mit der 
dreidimensionalen Diffusionsgleichung bei konstanter Temperatur und dem Fehlen äußerer 
Kräfte beschrieben werden (Frc~sches Gesetz): 
C ist dabei die Konzentration eines Stoffes, D der Diffusionskoeffizient und A der Laplace- 
Operator. Das negative Vorzeichen zeigt an, daß die Wanderung der Moleküle in Richtung 
' der niedrigeren Konzentration verläuft. 
Bei der Einführung von Kompartimenten trifft man die Annahme, daß innerhalb eines be- 
stimmten, abgegrenzten Volumens (Kompartiments) eine vom Ort unabhängige konstante 
Konzentration einer Substanz vorherrschen möge. Die Konzentration ci im i. Kompartiment 
ist dann nur noch eine Funktion der Zeit. Mit dieser Modellvorstellung wird es möglich, die 
Konzentration eines Stoffes in einem Kompartiment ortskoordinatenunabhängig mit einer 
gewöhnlichen - statt wie im allgemeinen Fall mit einer partiellen - Differentialgleichung zu 
beschreiben. 
Für den eindimensionalen Fall der Diffusion durch eine Membran vereinfacht sich das 
FIC~sche Gesetz zu: 
Wobei dm die Masse Stoff ist, die durch die Membran der Fläche A in der Zeiteinheit dt dif- 
fundiert. Da in biologischen Systemen die Membrandicke sehr dünn ist, kann vereinfachend 
der Konzentrationsgradient durch die Konzentrationsdifferenz ci - C, ersetzt werden, wobei C, 
die äußere Konzentration und C, die innere Konzentration an der Membran angibt: 
Hierbei werden alle Konstanten in einer Geschwindigkeitskonstanten k zusammengefaßt. 1st 
die äußere Konzentration c,(t) in den Nachbarkornpartimenten vernachlässigbar klein gegen- 
über der Konzentration im Kompartiment ci(t), so geht diese inhomogene Differentialglei- 
chung in eine homogene lineare Differentialgleichung erster Ordnung, die Stundnrdgleicht~ng 
der linearen Biokinetik, über: 
Es kann gezeigt werden, daß dieses kinetische Modell erster Ordnung nicht nur - wie hier ab- 
geleitet - für Verteilungs- und Diffusionsvorgänge, sondern auch bei chemischen Abbaureak- 
tionenen, enzymatischen Reaktionen und ExkretionsvorgZingen anwendbar ist [Meietn]. 
Ein Übergang zu nichtlinearen kinetischen Modellen ist erst bei 1iiJheren Stofkonzentratio- 
nen, bei denen Sättigungserscheinungen eintreten, erforderlich. 
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6.3 Ein Kompartiment-Modell für die bei der Bestrahlung erzeugte Aktivität 
In der folgenden Modellierung wird mit qi(t) der zeitliche Verlauf der Konzentration der ß+- 
Emitter im Kompartiment i bezeichnet. Die Konzentrationen in den Einzelkompartimenten 
sind die Zustandsgrößen, mit denen das Verhalten des kontinuierlichen Systems beschrieben 
und analysiert wird. 
Das im Rahmen dieser Arbeit vorgeschlagene Modell setzt voraus, daß zum Zeitpunkt t = 0 
im von der Positronenkamera beobachteten Volumen eine Konzentration qo ( t  = 0) von ß+- 
aktiven Kernen in noch ungebundener Fonn vorliegt (Kompartiment 0). Die Vorgeschichte, 
also der Zeitverlauf der Erzeugung dieser ßf-Emitter wird nicht betrachtet. Der Zeitpunkt t = 
0 ist das Ende des letzten Strahlpulses der Bestrahlung. Das Modell soll die Konzentrations- 
verläufe qi(t) in den einzelnen Kompartimenten für t~ [0, -) beschreiben. Da nach dem 
Zeitpunkt t = 0 keine weiteren ßC-Emitter erzeugt werden, verhält sich das System autonom. 
Ein Teil dieser Positronenemitter wird an Ort und Stelle im Kompartiment 1 eingelagert, wo- 
hingegen ein anderer Teil auf direktem Wege ausgewaschen wird und aus dem Gesichtsfeld 
verschwindet (Kompartiment 5). Auf dem dritten Pfad werden die zerfallsbereiten Kerne in 
einer Form (Kompartiment 2) gebunden, die selbst nicht transportabel ist, sich aber in einem 
Gleichgewicht mit einer flüchtigen Form (Kompartiment 3) befindet. Die radioaktiv markier- 
ten Verbindungen aus Kompartiment 3 können in das nicht beobachtbare 4. Kompartiment 
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Abbildung 36: Vorschlag eines Kompartiment-Modells 
fiir die biokinetische Beschreibung des Transports der bei der Schwerionenbestrahlung im 
Organisnus erzeugten ß +-Emitter. 
Um die Ordnung des entstehenden Systems zu begrenzen, wird keine Differenzierung hin- 
sichtlich der verschiedenen F-emittierenden Isotope ("C, %, 150, '%) vorgenommen. Es 
wird angenommen, daß deren Kinetik in erster Näherung als gleich angesehen werden kann. 
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Koeffizienten in das System aus linearen, gewöhnlichen Differentialgleichungen erster Ord- 
nung eingehen, welches das Modell mathematisch beschreibt: 





In allen Kompartimenten außer dem nullten ist am Anfang die ßC-Ernitter-Konzentration 
gleich null: 
40 (t = 0 )  = q,O 
q, (t = o)= q, (t = o)= q3 (t = o)= q, (t = o)= q5 (t = o)= 0 (66) 
Ohne Beschränkung der Allgemeinheit kann gefordert werden, daß alle qi(t) nichtnegativ 
und alle k, positiv sein müssen. Das Modell soll abgeschlossen sein, woraus die Bilanzglei- 
chung für das Gesamtsystem folgt: 
für alle t 2 0. (67) 
Die Lösung der Anfangswertaufgabe liefert die Zeitverläufe von qi(t) in Abhängigkeit vom 
Parametervektor k. Das Ausgangssignal cbN,(t) ist die Summe der Konzentrationsverläufe in 
den vier sichtbaren Kompartimenten: 
6.4 Lösung der Anfangswertaufgabe 
Für die Lösung des Anfangswertproblems stehen verschiedene Möglichkeiten zur Auswahl, 
u.a.: 
1. numerische Integration des Differentialgleichungssystems, z. B. mit den Verfahren vom 
RUNGE-KUTTA-Typ [Bron89, S. 7691, 
2. Lösung im Zeitbereich mit Methoden der Matrizenrechnung, 
3. Lösung im Frequenzbereich unter Verwendung von InregaItransformati~nen~ 
Bei Verwendung von mathematischen Programmpaketen auf eher Rechenmnschine erfordert 
die numerische Integration den geringsten manuejlen Programmiermftvilnd, sie eignet 
daher besonders für das Ausprobieren verschiedener Modelle. Der Parametervektor & nnuß 
dabei aber zahlenmäßig vorgegeben werden und kann nicht als freier hminieter in die Lö- 
sungsfunktion eingehen. 
Soll der Parametervektor & aus einem gemessenen Verlauf von ehztF[f) gesschiitzt wesden, $0 
benötigt man eine analytische Beschreibung für cbi,,[t; &). WleiEilr eignen sich die Verfahren I$ 
und 3. 
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In Matrizenschreibweise lautet das Differentialgleichungssystem: 
A ist die Systemmatrix oder Zustandsmatrix. Durch Integration erhält man die Bewegungs- 
gleichung des Systems [Phi87, S. 2291: 
4(f) = @(t).&) 
- (70) 
Für die Berechnung der Übergangsmatrix oder Fundamentalmatrix @(t) eines Systems benö- 
tigt man die Spektralzerlegung der Systemmatrix: 
A= diag {Xi) ist die aus den n Eigenwerten der Systemmatrix A aufgebaute Diagonalmatrix, 
X ist die aus den Eigenvektoren xi gebildete reguläre (n, n) - Eigenvektormatrix (Modalma- 
trix), und sind die Zeilen der inversen Modalmatrix (Linkseigenvektoren). Bei dem Pro- 
dukt zi - handelt es sich um ein dyadisches Produkt, man spricht daher auch von der dyadi- 
schen Zerlegung der Sysrematrix. Die Fundamentalmatrix ist: 
n-l 
Die Lösung der Anfangswertaufgabe ist somit: 
Voraussetzung für die oben verwendete spektrale Zerlegbarkeit von A ist, daß A eine diago- 
nalähnliche Matrix darstellt, d. h. A muß n voneinander linear unabhängige Eigenvektoren 
besitzen. Eine allgemeinere Diskussion der Lösung von Systemen von Differentialglei- 
chungen mittels der Matrizenrechnung findet man zum Beispiel in [Gan86, Kapitel 151. 
Samrnelkompartimente (abhängige Kompartimente), das sind Kompartimente, die nur Zu-, 
jedoch keine Abflüsse besitzen, treten mit Spalten in der Systemmatrix auf, in denen nur 
Nullen stehen. Im Modell nach Abbildung 36 sind die Kompartimente 1, 4 und 5 Sammel- 
kompartimente. Teilchen, die in eines dieser Kompartimente gelangt sind, können danach 
nicht mehr in ein anderes Kompartiment wechseln. 
Schriebe man die Zustandsvariablen abhängiger Kompartimente gemeinsam mit denen unab- 
hängiger Kompartimente in ein Differentialgleichungssystem, so würde dessen Systemrnatrix 
A singulär werden. Stattdessen baut man die Systemmatrix nur aus den Koeffizienten für die 
unabhängigen Kompartimente auf. Die Zeitverläufe der Zustandsvariablen der Sammelkom- 
partimente erhält man danach einfach durch Integration: 
t 
qdt) = k4 - J  q3b)d.r 
0 
I 
e(4 = k, -1 q o ( L ) d ~  
0 
Damit erhalt das Differentialgfeichungssystem (65) folgende einfachere Gestalt: 
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Unter Verwendung des Differentiationssatzes der Laplace-Transformation ergeben sich die 
Gleichungen für die unabhängigen Kompartimente als Funktion der komplexen Veränderli- 
chen p  im Frequenzbereich, wobei Qi(p) die Laplace-Transformierte von qi(t) ist: 
P . Q , ( P ) - ~  = - ( k 0 + k 1 + k 5 h ( P )  
p . e 2 b )  = 4 . Q O ( P )  - k z a Q 2 b )  + k 3 . ~ 3 ( P )  (76) 
P . Q ~ P )  = k2 . Q 2 b >  -(k3 + ~ J Q ~ ( P )  
Aus der ersten Zeile erhält man sofort die Lösung für Qo(p) bzw. durch Laplace-Rücktrans- 
formation von qo(t): 
mit: po = - ( k o + k l + k , )  
po ist dabei eine Lösung der charakteristischen Gleichung, die anderen beiden Eigenwerte 
sind die Wurzeln einer quadratischen Gleichung: 
po ist stets reell und bei positiven ki negativ; das Wurzelpaar p l , ~  ist rein reell und negativ, 
wenn ( k 2  + k3 + k4 )? > 4. k2 - k4 ist. Dann erhält man mittels Partialbruchzerlegung die bei- 
den weiteren Unbekannten des linearen Gleichungssystems, die in den Zeitbereich rücktrans- 
formiert werden: 
mit den Koeffizienten: 
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Die Lösungsfunktionen für die drei Sammelkompartimente lauten somit: 
Der meßbare Systemausgang cbio(t) ist folglich: 
Chi0 (t) = (1 1 1 1 0 0 )  . q(t) 
- 
= (1 1 1 1 0 0 )  . (qo(t) 41(t) q26) qdt) q4(4 q*(t))T 
0 . ( ~ H . e p n " + ~ , . e f i ' + ~ , . e p 2 t + ~ , )  = q o  
mit den Koeffizienten: 
Die pi werden in der Phamakokinetik als Dispositionskonstanten bezeichnet, sie charakteri- 
sieren das dynamische Verhalten des Systems. Auch die vier Koeffizienten CH ... CK in der 
Beschreibung von cbi{>(t) werden - neben ko und kl - von den drei Dispositionskonstanten be- 
schrieben. 
6.5 Diskussion der Modellfunktionen 
Nachdem die gestellte Anfangswertaufgabe gelöst ist, wird an einem Beispiel das Zeitverhal- 
ten einer konkreten Realisierung des Modells gezeigt (Abbildung 37). 
Zum Zeitpunkt t = 0 sind alle Positronenernitter in qo versammelt. Im stationären Endzustand 
für t + W sind die Kompartimente 0, 2 und 3 völlig entleert, während sich die ehemaligen - 
da mittlerweile zerfallenen - ßf-Ernitter in den drei Sammelkompartimenten 1, 4 und 5 kon- 
zentriert sind, von denen das Kompartiment 1 beobachtbar ist. 
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laO i kinetische Modellparameter: ko= 0.008, k,= 0.016, k2= 0.004, 
Abbildung 37: Realisierungsbeispiel des Kompartiment-Modells. 
Die Werte der kinetischen Modellpararneter dieses Beispiels wurden willkürlich gewiihlt. 
Abbildung 38 zeigt den zu diesem Beispiel gehörenden zeitlichen Verlauf des Systemausgan- 
ges cbio(t) und die vier Teilfunktionen, deren Summe cbi,,(t) ist. Der dominierende Abkling- 
vorgang C, . e  P" ist der zum betragsmäßig kleinsten Eigenwert pl gehörende, Der in 
Abbildung 35 nur andeutungsweise zu erkennende, sehr schnelle Abklingvorgang in den er- 
sten Sekunden der Messung wird durch C, . e ' beschrieben, während die zwischen 100 
und 300 s zeitweise geringe Abklinggeschwindigkeit durch C, * e "Z h i t  einem CJ < 0 ma- 
thematisch erfaßt werden kann. 
Der Aktivitäts-Zeitverlauf unter Zugrundelegung des abgeleiteten Kompartiment-Modells 
wird beschrieben mit: 
i= 0 
wobei rn die Zahl der betrachteten verschiedenen @+-emittierenden Isotope mit den Halb- 
wertszeiten Ti ist. 
Diese Formel veranschaulicht zugleich das Problem einer Parameterschätzung der Modelipa- 
rameter aus gemessenen Aktivitäts-Zeitverlaufen. A(t) wäre mit einer Summe von 4.m Exp0- 
nentialfunktionen mit unterschiedlichen Zeitkonstanten zu beschreiben, beispielsweise die 
gemessene Kurve für das Schwein in Abbildung 35 mit zwölf Exgoraenrialfunktionea und 
nicht - wie bei der Regression in Tabelle 8 geschehen - mit nur drei, Liegen diese Zeitkon- 
stanten relativ nahe beieinander, so sind sie dann nicht mehr sicher voneinander ZU trennen. 
Sollen sie für eine sichere Unterscheidbarkeit um jeweils eine Zehnerpotenz auseinader lk- 
gen, so würde man eine Messung benötigen, die einen Zeitbereich von ebemovelen Zehner- 
potenzen umfaßt. Meßtechnisch ist aber nur ein Zeitbereich von Sekuaden .(t~e~-,r~n der g e h -  
gen Zählrate von einigen Hundert Koinzidenzen pro Sekunde) bis zu einigen b3t3t~end Minu- 
ten (wegen der Zumutbarkeit an das Tier bzw. den Patienten) erfaBbar- 
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Abbildung 38: Beispielverlauf der Ausgangskonzentration 
als durchgezogene Linie. Die vier Summandenfunktionen sind mit anderen Linienarten ein- 
gezeichnet. 
Dispositionskonstanten: po= -0.028, pl= -0.002567, p2= -0.006233 
\ 
\ 0.5 - \ 
\ 
Eine Schätzung der sechs kinetischen Modellparameter scheint daher höchstens für den Fall 
11 möglich, daß nur ein einziges P+-emitterendes Isotop (z.B. C )  vorliegt, das nicht durch 
Schwerionenbestrahlung sondern durch Verabreichung eines Radiopharmakons in den Kör- 
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Will man den Transport der erzeugten P+-Emitter im bestrahlten Körper verfolgen, so kommt 
man nicht um die Frage nach den chemischen Verbindungen, in welche die ßraktiven Kerne 
eingebaut werden, umhin. Das mit Abstand häufigste Fragment, das bei der Bestrahlung von 
organischem Gewebe mit I2c-1onen erzeugt wird, ist über den gesamten bei der Strahlenthe- 
11 
rapie verwendeten Energiebereich hinweg C (Abbildung 30). Somit konzentriert sich die 
nachfolgende Betrachtung auf "C, wobei angenommen werden kann, daß sich ''C radioche- 
misch ebenso verhält. 
Radiochemische Reaktionen von "C in Wasser wurden in [Ste7O] und [Neb85] untersucht. 
Die Autoren ennittdten, daß bei diesen Reaktionen die primären Reaktionsprodukte von "C 
mit H20 von den Radikalen, die energiereiche ionisierende Partikel aus Wasser erzeugen, 
angegriffen und - in Abhängigkeit von der applizierten Dosis - in unterschiedliche Produkte, 
deren Erzetigung untereinander in Konkurrenz steht, umgewandelt werden (Abbildung 39). 
Die Ausbeuten an "CoOa, H"COOH und "CH~OH weisen auf diese Radiolyse der Primärpro- 
dukte hin. Bei zunehmender Dosis wachst der Anteil an "CO unter den Reaktionsprodukten, 
das als das stabile Endprodukt in Wasser angesehen wird. Je geringer die StrahIendosis ist, 
desto mehr " C 0  kann nachgewiesen werden. 
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Abbildung 39: Radiochemische ll~-~roduktausbeuten in Wasser. 
Gemessen wurden die Reaktionsprodukte von "C  in flüssigem Wasser bei einer Temperatur 
von 295 K durch STENSTR~M. Der RückstoJkohlenstoff wurde durch Bestrahlung mit Proto- 
nen der Energie von 185 MeV bei der Kernreaktion 1 6 0  (p, 3p3n) "C  erzeugt. Die Doslsiei- 
stungen lagen dabei zwischen 9 und 67 mGy / s  [Ste70]. 
Je nach der chemischen Verbindung, in die der "C-~ern, eingebaut wird, ergeben sich spezi- 
fische Transportmechanismen. Alle fünf betrachteten Verbindungen sind wasserlöslich und 
diffusibel, können demnach durch Körperflüssigkeiten aufgenommen und transportiert wer- 
den. 
Kohlendioxid wird im lebenden Organismus mit dem Blut aus den Zellen des Körpers in die 
Lunge zum Ausatmen transportiert. Das erzeugte "Co2 wird somit schnell ins Blut gelangen 
und mit dem venösen Blutkreislauf aus dem bestrahlten Gebiet weggetragen werden. 
Kohlenmonoxid wird fest an den Erythrozyten des Blutes gebunden, da es eine sehr starke 
Affinität zum Hämoglobin besitzt [Lip94, S. RS-331, "CO wird somit mit dem Blutstrom 
über den gesamten Körper verteilt und damit ebenso zum größten Teil von seinem Entste- 
hungsort fortgetragen werden. 
Methanal ist eine sehr reaktive Substanz, die somit vor Ort in Verbindungen eingehen kann- 
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6.7 Experimentelle Untersuchung von Teilmodellen 
Als Konsequenz aus den in den vorangegangenen Abschnitten gewonnen Erkenntnissen über 
die hohe Komplexität des vorliegenden Modellierungsproblems soll hier versucht werden, die 
kinetischen Paramter lediglich ausgewählter Teile des in Kapitel 6.3 vorgeschlagenen Kom- 
partimentmodells mit nur einer chemischen Verbindung, die mit einem einzigen ß+-Emitter 
markiert ist, einmal beispielhaft in einem Tierexperiment zu bestimmen. 
Wegen der Dominanz von "C unter den bei der Patientenbehandlung mit 12~-~onen erzeugten 
ß+-Emittern wird "C auch zur radioaktiven Markierung der Modelltracer verwendet. Außer- 
dem läßt die relativ lange Halbwertszeit des ß'-Zerfalls bei "C die biologischen Prozesse erst 
relevant werden. Das in Abbildung 36 vorgeschlagene Kompartiment-Modell sieht grund- 
sätzlich zwei Möglichkeiten für den Verbleib von ß+-Emittern vor: zum einen den Abtrans- 
port aus dem Gesichtsfeld der Positronenkamera - eventuell nach einer zwischenzeitlichen 
Speicherung - zum anderen die Einlagerung vor Ort. Zur vereinfachten Nachbildung dieser 
beiden Verhaltensweisen sind zwei unterschiedliche mit "C markierte Modelltracer ausge- 
wählt worden: 
1. Kohlendioxid " ~ 0 2 ,  
2. Methyliodid "CH~I. 
Kohlendioxid ist wasserlöslich und befindet sich in wäßriger Lösung in einem Gleichgewicht 
sowohl mit Kohlensäure als auch deren elektrolytischen Dissoziationsprodukten [Sch85]: 
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Es wird über Atmungsprozesse verhältnismäßig schnell aus dem Körper ausgeschieden, ist 
also Repräsentant der auswaschbaren ßf-Aktivität. 
Methyliodid hingegen lagert sich in einer Substitutionsreaktion fest an die Aminogruppe an: 
CH31 + H2N - R -+ CH3 -NH-R + H1 (1 02) 
Es wird damit als Stellvertreter für leicht in die Zelle einbaubare Verbindungen verwendet. 
Beide Radiotracer wurden in eine isotonische Natriumchlorid-Lösung mit dem pH-Wert 7,4 
gebracht und jeweils 3 pl davon in je einen Oberschenkel einer narkotisierten Ratte injiziert. 
Für die Messung wurde ein Siemens ECAT EXACT HR+ PET-Scanner verwendet, mit dem 
ein dynamischer PET-Scan aus 35 Frames über insgesamt knapp 2 Stunden, das sind etwa 6 
Halbwertszeiten des P+-Zerfalls von "C, angefertigt wurde. 
Die gemessenen Aktivitäts-Zeitverläufe wurden zerfallskonigiert. In den quantitativ rekon- 
struierten Bildern wurde je ein etwa 12 rnl großer Bildraumausschnitt um die beiden Injek- 
tionsorte herum festgelegt (Volume of Interest), über den alle Voxelinhalte aufsummiert wur- 
den. Die daraus abgeleiteten Konzentrationsverläufe sind in Abbildung 40 wiedergegeben. 
Für jede der beiden Modellsubstanzen wurde ein Paramtersatz der Regressionsfunktion (59) 
geschätzt, wobei bei  CO^ a3 unendlich und a4 null und bei "CH~I a4 null gesetzt wurde, 
Der ermittelte dominierende Eigenwert ist für beide Konzentrationsverläufe sehr ähnlich: 
-7,510" s-' bei Methyliodid (das entspricht einer Halbwertszeit von 92 s) und -6,6-10" 8' bei 
Kohlendioxid (Halbwertszeit: 105 s). Ursache dafür ist wahrscheinlich das schnelle Verteilen 
der injizierten Flüssigkeit mitsamt des in ihm gelösten Radiotracers im Gewebe zu Beginn 
der Messung auf Grund des osmotischen Druckes. Der sich an diese Anfangsphase anschlie- 
ßende Verlauf der Konzentration unterscheidet sich jedoch deutlich zwischen den beiden 
Tracern. Beim  CO^ werden etwa 99% ausgeschwemmt und nur etwa 1% verbleibt fest ge- 
bunden am Injektionsort. Das "CH~I zeigt jedoch - nachdem etwa die reichliche Hälfte zu 
Beginn der Messung wegbefördert wurde - einen weiterhin exponentiellen Abfall der Kon- 
zentration im Gesichtsfeld der Positronenkamera mit einer sehr langen Halbwertszeit von 
etwa 10.000 s. Basierend auf diesen Beobachtungen sollen nun die Geschwindigkeitskon- 
stanten der Teilmodelle bestimmt werden. 
Das Teilmodell für CO2 umfaßt nur zwei Zweige (Abbildung 41), da hier der über das Korn- 
partiment 2 in Abbildung 36 führende Zweig weggelassen werden kann. Der wegen der 
Flüchtigkeit des CO2 zu erwartende wesentlich größere Wert für k5 gegeniiber ka wird durch 





q 5  
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Diesesavereinfachte Modell führt zu einem gegenüber (65) wesentlich reduzierten Differenti- 
algleichungssystem, da auf die Kompartimente 2 ,3  und 4 verzichtet wird: 
40 (t = 0 )  = q,O 
mit: q, ( t=o)  = 0 
q5( t=o)  = 0 
Die Lösungsfunktionen qO(t) und qL(t) für die beiden sichtbaren Kompartimente lauten: 
qO(t) = q0-ePot  mit: po= -(ko+kj)  ( 104) 
Das dynamische System besitzt nur den Eigenwert po. Es ergibt sich folgende Beschreibung 
des Verlaufs der Konzentration: 
Durch Koeffizientenvergleich mit der in Abbildung 40 gezeigten Regressionsfunktion für 
11  5 - 1  CO2 bestimmt man die beiden kinetischen Modellparameter zu ko= 8,56.10- s und k5= 
6,50.10-~ S-'. 
Das aus Abbildung 36 für die Beschreibung des Verhaltens von Methyliodid ausgewiihlte 
Teilmodell (Abbildung 42) enthält das Zwischenspeicher-Kompartiment 2. Da in der Ab- 
klingkurve von CH31 in Abbildung 40 nur zwei Teilexponentialfunktionen identifizierbar 
sind, wird davon ausgegangen, daß das Zwischenspeicher-Kompartiment 2 die Komparti- 
mente 2 und 3 einschließiich ihrer beiden kinetischen Parameter k2 und k3 aus Abbildung 36 
zu einem Block zusammenfaßt. 
appliziert zwischen- 
gespeichert 




Abbildung 42: Kompartiment-Modell 
für "CH~I. 
Die beiden unsichtbaren Sammelkom- 
partimente 4 und 5 befinden sich unter- 
halb der gestrichelt eingezeichneten 
Sichtbarkeitsgrenze des Modells, tvohin- 
gegen die beiden oberhalb dieser Linie 
dargestellten Kompartimente O und 2 
durch die Positrorzenkamera beobachtet 
werden. 
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Z~ir  Beschreibung dieses Teilmodells dient das Differentialgleichungssystem: 
40 (t = 0) = 4: 
q2(t=o) = 0 
mit: 
q4(t=o) = 0 
q5 (t=o) = 0 
Die Lösung des Differentialgleich~~ngssystems für die beiden sichtbaren Kompartimente ist: 
mit: p, = - (k, + k,) (108) 
mit: p, = - k, 
Das dynamische Verhalten des Systems wird durch die beiden Eigenwerte p ,  und pz charak- 
terisiert. Für den Systemausgang c(t) folgt daraus der Zeitverlaufi 
ALIS dem Koeffizientenvergleich mit der in Abbildung 40 gezeigten Regressiorisfunktion für 
"CH~I ergeben sich die drei kinetischen Modellparameter zu ki= 3,17.1os3 ss.' , k4= 6,65-10-' 
s-' und k5= 4,35.10-~ s". 
Bei der Interpretation der aus diesem Tierexperiment gewonnen Werte für die kinetischen 
Modeliparameter ki ist an vorderster Stelle zu berücksichtigen, daß zusammen mit der &ti- 
vital: ein Flüssigkeitsbolus mit einem Volumen von 3 p1 eingebracht wurde, der sich nach der 
Injektion zu verteilen beginnt. Dieser Vorgang wird im wesentlichen durch den Wert von ks 
beim Methyliodid-Versuch ei-faßt. Die darüber hinausgehende Größe von ks beim Kohlendi- 
oxid dürfte der wahre, von diesem Blaseneffekt bereinigte Wert für das direkte Auswa8cltien 
von CO2 sein. Es bleibt festzuhalten, daß bereits nach 20 Minuten (das entspricht einer 
Halbwertszeit des ß'-Zerfalls von "C) 99% des eingebrachten Kohlendioxids das rltlsge- 
wählte Bobachtungsvolumen verlassen haben (Abbildung 40). Wie das rechte Bild von 
Abbildung 43 zeigt, ist eine Aktivitiitsanreicherung besonders im Nerz-Lungen-Gebiet ZU 
beobachten, was im Transport des CO2 zum respiratorischen System begr-ündet liegt, darüber 
hinaus ist ß'-Aktivität in allen durchbluteten Köiperregionen nachweisbar. 
Für eine niiherungsweise Modellierung der Transportvorgänge von P"-bittan, die bei der 
Bestrahlung von organischem Gewebe mit hochenergetischen " ~ [ o n e n  erzeugt werde& ist 
daher die Kenntnis der Perfusion in den zu bestrahlenden Körperteilen von gso8em Interesse. 
Verfügt man über parametrische Blutflußbilder, so kann man diese zu einer priiziaererz Be- 
rechnung der zu erwartenden zeitlichen und räumkhen ß'-~mitterverteilt111g tvghrend und 
nach der Bestrahlung nutzen. 
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Abbildung 43: PET-Aufnahmen vom Rattenversuch. 
Links ist in einem groben Schema die Positionierung der Ratte in den Bildausschnitten und 
die Lage der Injektionspunkte dargestellt. Mit "C markiertes Kohlendioxid wurde in den 
rechten, Methyliodid in den linken Oberschenkel gespritzt. Das axiale Gesichtsfeld des PET- 
Scanners ECAT EXACT HR+ beträgt 15,3 cm, so daß sich an der Unterkante des Bildes 
etwa der Übergang vom Rumpf zum Hals des Tieres befindet. 
In der Mitte ist die quantitativ rekonstruierte Aktivitätsverteilung unmittelbar im AnschluJ 
an die Injektion der beiden Radiotracer, auf der rechten Seite 15 Minuten danach abgebil- 
det. Das Intensitätsmaximum ist dabei schwarz, das Intensitätsminimum weg eingezeichnet. 
Die wegen ,,Schatten" links und rechts neben den Gebieten sehr hoher Aktivität sind Re- 
konstruktionsartefakte. 
Auf dem mittleren Bild sind deutlich als nahezu gleich groJe Flecken die beiden injizierten 
Aktzvitätsblasen vor einem fast aktivitätsfreien Bildhintergrund zu sehen. Auf dem rechten 
I 1  Bild hat sich der dem CH31 zuzuordnende Fleck flächenmäßig gegeniiber seiner Aus- 
gangsausdehnung leicht vergroßert, ist aber nach wie vor noch als kompakte Aktivitätskon- 
zentration vorhanden. Im Gegensatz dazu ist der Fleck des "Coz  auf einen kleinen Rest zu- 
sammengeschrumpft: Dafür ist das ' ' ~ 0 ~  über die Zirkulation des Blutes in den ganzen 
ZiTörper der Ratte gelangt. Es ist im gesamten Körperbereich der Ratte, der irn Gesichtsfeld 
&r Positronenkamera liegt, sichtbar geworden, wobei eine überdurchschnittliche Anreiche- 
rmg  im Herz-Lungen-Bereich zu beobachten ist. 
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7 Patientenbehandlung 
Die Anwendung der PET zur in situ Kontrolle der Schwerionen-Tumortherapie erfordert ihre 
Integration in den Gesamtablauf aus Vorbereitung, Durchführung und Auswertung des Be- 
handlung der Patienten [Hin98]. Das Ineinandergreifen der Glieder dieser Kette aufeinander- 
folgender Schritte soll in diesem Kapitel am Beispiel von Behandlungen im Kopfbeseich vor- 
gestellt werden. 
7.1 Vorbereitung der Patientenbehandlung 
Nach der Überweisung an die radiologische Klinik erhält der Patient eine individuell singe- 
fertigte Maske, die ein präzises stereotaktisches Positionieren des Patienten ermöglicht. Diese 
Maske wird bei den nachfolgenden dreidimensionalen bildgebenden Untersuchungen getra- 
gen, mit denen genaue Informationen über Art, Ausdehnung und Lage der zu behandelnden 
Geschwulst ermittelt werden. Einen guten Tumorkontrast weisen Magnetresonans (MR) - 
Aufnahmen unter Einsatz des Kontrastmittels Gd-DPTA auf, bei denen überwiegend die Ver- 
kürzung der Relaxationszeit TI bei Defekten in der Blut-Hirn-Schranke zur Beobachtung von 
Läsionen genutzt wird (Abbildung 44). Der Vorteil bei der Verwendung des maskengestutz- 
ten Lokalisationssystems liegt darin, daß der räumliche Bezug zwischen den mit den unter- 
schiedlichen Bildaufnahmemodalitäten gewonnen Daten (Korrelation der Bildinhalte) wegen 
der starren Fixierung innerhalb des stereotaktischen Rahmens mit einer Überlagerungsge- 
nauigkeit von einem Millimeter hergestellt werden kann [Sch87]. 
Abbildung 44: MR-Aufnahmen eines Patienten, 
Dargestellt sind transversale Schnitte im KopJZ?weich, Jm Ekrzkm BI& rx~~tonanzc?jg vor &P 
Behandlung mit Schwerionen, ist an der Anmicherung des Ko$ztrast~zidte8s &z dw lse22efa. &- 
gion (durch die drei Pfeilspitzen hervorgehoben) ein groJ3gr T t ~ t n ~ r  sicltfbnr, Das r e c h  
Bild, das drei Monate nach der Behandlung angiL?fertipt wurde, zdgt  2~ der 
mors keine Kontrastmittelanreicherung mehr, $vodurch ar-yf eipt sehr S~:JSNOI~E~~ A~sprg1721e~a 
des Tumors auf die Schwerionentherclpie $eschlossekt  verd dem kam [D@b98* S 481. 
Basis der Bestrahlungsplanung ist ein Röntgen-CT ohne Kontrastmittel, das mit einem fest 
definierten Satz von Bildaufnahmeparametern (Röhrenspannung, -Strom, Schichtdicke, Re- 
konstruktionsfilter etc.) angefertigt wird [Jac97], womit ein möglichst geringer Fehler bei der 
12 späteren Umrechnung von gemessenen CT-Zahlen in C-Weglängen sichergestellt werden 
soll (siehe hierzu auch Kapitel 5.6, Seite 49). Daran schließt sich die Segmentierung der Bild- 
daten an, das ist die Abgrenzung von interessierenden Bereichen (Volumes of interest), um 
ein dreidimensionales Patientenmodell mit allen therapierelevanten Strukturen, wie dem TLI- 
mor und den benachbarten Risikoorganen, zu erhalten (Abbildung 45). 
Abbildung 45: Segmentierung. 
Gezeigt wird ein Ti-ansversal- 
schnitt durch das Bestrahlungs- 
planungs-CT eines Patienten. 
Das graue Fadenkreuz markiert 
den Zielpunkt der Bestmhlung. 
Der dunkel eingezeichnete Kur- 
venzug grenzt das Zielvolumen 
in dieser Ebene ab. Die hell U M -  
rundete Fläche kennzeichnet die 
Risikostruktur Hirnstamm. Die 
beiden Rechtecke links und 
rechts sind Teile des Lokalisa- 
tors mit jeweils drei Me- 
talldrähten, an denen die aktu- 
elle CT-Ebene ablesbnr ist. 
Der Strahlentherapeut trifft danach die Vorgaben für die Behandlung, er definiert das Zielge- 
biet einschließlich eines äul3eren Sicherheitssaumes und die Risikostrukturen. Ailf dieses 
Grundlage erfolgt die inverse Planung der Bestrahlungsfelder, d. h. die Bestimmung der In- 
tensit5itsprofile, die die gewünschte räumliche Dosisverteil~mg (Abbildung 46) im Patienten 
liefern sollen, wobei die Randbedingung der Nichtnegativität der gelieferten Intensität einge- 
halten werden muß [Gad93], Im Verlaufe der Optimiesung des Bestrahlungsplanes werden 
die Einstrahlrichtungen, die Form der Bestrahlungsfelder und die Dosisverteil~mg fiir jedes 
Feld bestimmt. Als Besonderheit bei der Therapieplanung fiir "C-1onen ist die AbhSingigkeit 
der RBW von der Tiefe entlang der Teilchentrajektorien und der von den Teilchen durch- 
querten Gewebearten ZLI berücksichtigen [Jäk98]. Als Ergebnis dieser physikalischen und 
biologischen Bestrahlungsplanung werden für jedes Bestrahlungsfeld die Steuerdatensätze fiir 
den Rasterscanner (siehe z. B. Abbildung 14, Seite 30) und die Einstellkoordinaten für die 
Patientenliege und das stereotaktische Zielsystem ausgegeben. 
Zur anschließenden Verifikation der Bestrahlungsplanung stehen mehrere Verfahren bereit: 
Dosismessungen mit einem Stapel aus Ionisationskammern, mit Filmen, Thermolumines- 
zenzdosimetern [Gei97], Zellkulturen [Mit981 oder anderen Detektoranordnilngen. Alle diese 
Messungen finden außerhalb des Patienten in homogenen Umgebungen (z. B. im Wasses- 
tank) oder in nachgebildeten Ersatzphantomen (2, B. Alderson-Phantom) statt, so daß keine 
Eins-zu-eins-Korrespondenz zwischen einer geplanten Dosis an einem a~rsgewählten Punkt 
im Zielvoliimen und einer bei diesen Qualitätssicherinngsmaßnahmen an einem Punkt gemes- 
senen Dosis besteht, sondern eine Transformationsrechnung für die Umrechnung zwischen 
der geplanten Dosisverteilung im Patienten und der Dosisverteilung z. B. im Wasserbad er- 
forderlich ist. 
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Unter Annahme eines idealen zeitlichen Ablaufs der Bestrahlung geschieht eine prospektive 
Simulationsrechnung der ßf-Emitterverteil~ing [Has96]. Auf Grundlage der errechneten Ver- 
teilung der Annihilationspunkte wird dann die Wahl der günstigsten Stellung der beiden De- 
tektorköpfe der Positronenkamera (Längsachse der Detektorköpfe entweder parallel oder 
senkrecht zur Strahlachse) und einer vorteilhaften Größe des Bildraumes fiir die iterative 
Bildrekonstruktion für das jeweilige Bestrahlungsfeld getroffen. Einerseits soll der Bildraum 
alle fiir die Beurteilung der Genauigkeit der Dosisdeposition interessanten Orte in ausrei- 
chender Ortsauflösung umfassen, andererseits würde eine zu große Zahl von Voxeln zu einem 
erhöhten Rechenzeit- und Speicherbedarf bei der Bildrekonstruktion führen und gleichzeitig 
wegen der hohen Zahl von Unbekannten zu einem schlechter gestellten Rekonstruktionspro- 
blem führen. 
Die Kantenlänge eines Voxels im PET-Bildraum wird auf 1,7 mm festgelegt, das ist ein 
Viertel der Breite eines Szintillationskristslls der Blockdetektoren. Die Zahl der Voxel, die 
den Bildraum bilden, liegt zwischen 256 X 70 X 70 für sehr ausgedehnte Zielvolumina in gio- 
ßer Tiefe und 66 X 80 X G0 bei kleinen, oberflächennahen Bestrahlungsfeldern. 
Abbildung 46: Dosisplanung eines Bestrahlungsfeldes. 
Die weißen Konturlinien umregen die geplante Verteilung der plzysikttIisc2zetz DosisJ ein@- 
zeichnet sind die Isodosislinien bei 10%, 20%, ,.., 90% der in diesem Bestra?z!ti~tg#eL'd \W- 
gesehenen Maximaldosis. Dargestellt sind folgende Schnitte durch drts CT der Bestrah- 
Iungsplanung (Grauwerte): frontal (oben links), sagittal (oben rechfsks) und transizer,snE (ldn- 
ten links). Alle drei Ebenen schneiden sich im Zielpunkt bei x a =  J47J mmz, ym= 122,S 
und SC* = 1 l3,6 mm. Der Strahl tritt bei diesem Feld von der rri?chte:t.n Sdte des P~iti\ppfttea i ) . ~  
den Kopf ein. Um eine homogene DosisverteiEung im Zielwolt_lmerz W erreie/zep7, ist &t-t zwei- 
tes opponierendes Feld geplant worden. 
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7.2 Durchführung der Patientenbestrahlungen 
Die Behandlung der Patienten mit Schwerionen erfolgt wie üblich in der Strahlentherapie 
[Her971 in Fraktionen, das heißt, die verordnete Dosis wird nicht in Form einer Einzeitbe- 
strahlung verabreicht, sondern auf mehrere (z. B. zwanzig) Einzelfraktionen verteilt. Ein Pa- 
tient erhält so an zwanzig aufeinanderfolgenden Tagen je eine Dosisfraktion. Die in diesem 
Abschnitt beschriebene Prozedur wird somit behandlungstäglich für jedes einzelne Bestrah- 
lungsfeld durchgeführt. 
Die Behandlung beginnt mit der Immobilisation des Patienten auf der Patientenliege durch 
das nichtinvasive Maskensystem, das eine zuverlässige Reproduzierbarkeit der Position des 
Kopfes in der Maske von Fraktion zu Fraktion gewährleistet [Har85]. Durch Einstellen der 
von der Bestrahlungsplanung vorgegebenen Koordinaten an den Positioniereinrichtungen von 
Patientenliege und stereotaktischem Rahmen erfolgt die präzise Lagerung des Patienten am 
Bestrahlungsplatz (Abbildung 47). Zwei unter senkrecht aufeinander stehenden Blickrich- 
hingen angefertigte Röntgenbildaufnahmen vom Kopf des Patienten in der Bestrahlungsposi- 
tion werden mit aus den Bestrahlungsplanungs-CT berechneten digital rekonstruierten Rönt- 
genbildern (DRR) verglichen. Falls keine unzulässig hohe Abweichung der Istposition von 
der Sollposition festgestellt wird, kann die Positronenkamera in die Meßposition vorgefahren 
werden. Damit ist der Patient für die Bestrahlung eingerichtet, so wie es Abbildung 11 a~if 
Seite 26 zeigt. 
Gleichzeitig mit der Bestrahlung findet die Datenaufnahme des PET-Meßsystems im Listen- 
modus statt, dessen Vorstellung in Kapitel 4.3 (Seite 29) erfolgte. Nach Abschluß der Be- 
sti-ahlung läuft die PET-Datennahme so lange weiter, bis die Immobilisierung des Patienten 
beendet wird bzw. der Patient für das nächste Bestsahlungsfeld neu eingerichtet wird. Diese 
Abklingmessung dauert etwa ein bis zwei Minuten. Ist der Patient für das zweite Bestrah- 
Iungsfeld fertig vorbereitet, so wird die verbIiebene Restaktivität des ersten Feldes bis zum 
eginn der erneuten Bestrahlung gemessen. 
Die Messung der P*-Emittmertelltrag simultan zur Bestrahlrrng besitzt wesentliche Vorzüge 
gcgeniibcr einer Messung der bei der Bestsahlilng mit ' k - h n  induzierten Aktivität unmit- 
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telbar im Anschluß an die Bestrahlung mit einem PET-Scanner, der sich in Nachbarschaft 
zum Bestrahlungsplatz befindet: 
Der Patient muß nicht nochmals im PET-Scanner neu positioniert werden, was eine wei- 
tere Positionierungenauigkeit zur Folge hätte. Er befindet sich während der PET-Messung 
in genau derselben Position, in der er bestrahlt wird. 
Die Zeit, in der der Patient immobilisiert ist, verlängert sich durch die PET-Messung 
nicht über die zur Bestrahlung selbst benötigte Zeit hinaus. Die Simultanmessung der P+- 
Aktivität ist ein nichtinvasives, patientenfreundliches Verfahren. 
Auch die verhältnismäßig kurzlebigen ßf-Emitter wie 'C und 150 werden bei der Mes- 
sung erfaßt und nicht nur der "C wie bei [Tom96]. Gerade wegen ihrer kurzen Halb- 
wertszeit tragen diese ß'-Emitter wesentlich zur gemessenen ßf-Aktivitätsverteilung bei, 
da ihr Zerfall praktisch vollständig innerhalb der Zeit der PET-Datennahme erfolgt. 
Die Simultanbeobachtung der ß+-Aktivität während der Bestrahlung ermöglicht den 
Nachweis der ß+-Emitter sowohl arn Ort ihrer Erzeugung als auch während ihres Weiter- 
transportes innerhalb des Körpers, solange sie sich im Gesichtsfeld der Positronenkamera 
befinden. Irn Falle einer erst nach Beendigung der Therapiefraktion beginnenden PET- 
Studie kann nur die ortsfeste oder gering ortsveränderliche ß+-Aktivität (z. B. in den 
Knochen) an ihrem Entstehungsort gefunden werden, während die ß+-Emitter in gut per- 
fundiertem Gewebe schon Transportvorgängen unterlegen sind. Demzufolge liegt dort die 
ursprünglich erzeugte ßf-~ktivitätsverteilun~ bereits zum Beginn der Messung nur noch 
verfälscht vor. 
Bei den häufig durchgeführten Mehrfeldbestrahlungen kann eine im Anschluß an eine 
Therapiefraktion ausgeführte PET-Untersuchung nur ungenügend die Präzision der Ein- 
zelfelder beurteilen, da ihr lediglich die durch alle Felder zusammen erzeugte Endaktivi- 
tät zugänglich ist. 
In Abbildung 48 ist ein Zeitverlauf der während der Bestrahlung eines Feldes in dem zugleich 
stattfindenden PET-Scan aufgezeichneten Zahl wahrer Koinzidenzen dargestellt. Obgleich 
diese Messung wegen der langen zwischenzeitlichen Unterbrechung des Bestrahlungsab~au- 
fes außerordenlich untypisch ist, eröffnet sie die Möglichkeit, das Abklingen der erzeugten 
ß+-Aktivität im Kopf des Patienten wesentlich länger als sonst zu verfolgen. 
Der während der Unterbrechung der Bestrahlung registrierte Aktivitäts-Zeitverlauf wurde mir 
der Regressionsfunktion (59) modelliert. Die Werte der geschätzten Paramter a ~ ,  ...,as sind in 
Tabelle 9 zusamrnentgestellt, der Verlauf der Regressionsfunktion ist als durchgezogene Li- 
nie in Abbildung 48 eingezeichnet. 
klingfunktion. 
Die drei den Zeitverlauf der Abklingfunktion charakterisierenden Halbxvemzeiten 1 3 f ,  C+, und 
rz, sind hier - ebenso wie bereits beim Tierexperiment (Tabelle 8) - gegenuber den Hdb- 
wertszeiten des P+-Zerfalls der drei hiufigsten Emitter 'V, 150 und in unterschiedlicher 
Weise verkürzt. Das legt den Schluß nahe, da8 die in Kapitel 6 auf Grundlage der Messunsen 
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Abbildung 48: KoinzUlenzzahl-Zeitverluuf einer Putientenmessung. 
In dem gezeigten Beispiel kam es wegen einer technischen Störung am Bestrahlungssystem 
zu einer auJergewöhnlich langen Unterbrechung des Bestrahlungsablaufes. Das Diagramm 
zeigt insgesamt fünf Abschnitte der Messung, die durch die senkrechten gestrichelten Linien 
voneinander abgetrennt sind. Am Beginn der Messung (t C 313 s) wird die von der Bestrah- 
lung des ersten Feldes im Kopf des Patienten verbliebene Restaktivität aufgezeichnet. Da- 
nach begann die Bestrahlung des zweiten Feldes der Therapiefraktion, die bei t = 380 s 
durch ein Interlock unterbrochen wurde. Bis zur Fortsetzung der Bestrahlung bei t = 2367 s 
konnte das Abklingen der erzeugten Pi-Aktivität gemessen werden, die durchgezogene Linie 
gibt den Verlauf der dßiu berechneten Regressionsfunktion wieder. Nach 2769 s war die 
Bestrahlung mit dem letzten Energieschritt beendet, daran schließt sich eine kurze Abkling- 
messung an, Einzelne Meßwerte während der Strahlextraktion liegen auJerhalb des Dia- 
gramms. 
7.3 Bildrekonstruktion 
Unmittelbar im Anschluß an die Patientenbestrahlung wird die iterative Bildrekonstruktion 
gestartet. Folgende spezielle Anforderungen an die Bildrekonstruktion werden von der in situ 
Kontrolle der Schwerionentherapie mittels PES gesteilt: 
Wegen der Verwendung der Doppelkopf-Positronenkamera BASTEI, die im einge- 
schränkten Raumwinkelbereich arbeitet, anstelle eines ringförmigen PET-Scanners ist die 
Punktabbildungsfunktion verschiebungsvariant. Daher sind die weniger rechenintensiven, 
analytischen Rekonstruktionsverfahren nicht einsetzbar, es können nur die aufwendigeren 
algebraischen Rekonstruktionsverfahren genutzt werden tFre981. 
Im Gegensatz zu den üblichen PET-Scans in der Nuklearmedizin mit 10' bis lo9 regi- 
strierten Koinzidenzereignissen, erfaßt eine Messung hier nur etwa ltI4 bis 105 Koinziden- 
er sind statistische Ansätze für die Bildrekonstruktion (Kapitel 3) und gute 
Rauschunterd~ckungsei~nschaften des Rekonstruktionsverfahrens nötig. 
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Da die geplanten Zielvolumina in der Regel einfach geformte, konvexe Polyeder sind, 
ergeben sich verhältnismäßig einfache P'-~ktivitätsverteilungen, die zu rekonstruieren 
sind. Für eine Dosislokalisation ist nicht zwingenderweise eine Quantifizierung der Akti- 
vität erforderlich, da im wesentlichen nur nach der Lage der Aktivitätsgradienten gesucht 
wird. 
Es stehen rauscharme, hochauflösende CT-Bilder vom Untersuchungsgebiet zur Verfü- 
gung, die bei der PET-Bildrekonstmktion als a-priori-Information verwendet werden kön- 
nen, zum Beispiel zur Schwächungs- und Streukorrektur. Zusätzliche Transmissionsmes- 
'. sungen werden nicht benötigt. 
Entsprechend der oben genannten Bedingungen wurde in [Lau991 der Maximum-Likelihood- 
Rekonstruktionsalgorithmus für die Emissionstomographie von SHEPP und VARDI [She82] an 
die BASTEI-Anordnung adaptiert und neu implementiert. Für die iterative Rekonstruktion 
eines Bildraumes mit einer halben Million Voxel bei etwa 50.000 Koinzidenzen wird für 50 
Iterationsschritte ungefähr eine halbe Stunde Rechenzeit auf einer SGI Power Challenge 
R8000 75 MHz [Hin951 benötigt. 
Auf Basis der Bestrahlungsplanungsdaten und des während der Patientenbestrahlung aufge- 
zeichneten zeitlichen Ablaufs erfolgt die Simulationsrechnung der vom stabilen Strahl im 
Gewebe erzeugten ß7-Emitterverteilung. In [Has96] wurde hierfür ein Monte-Carlo-Code 
entwickelt, der folgende Prozesse, die zur Erzeugung und zum Nachweis von ß+-Emittern 
führen, modelliert: 
1. die Bremsung der Schwerionen des Therapiestrahles und ihrer Fragmente in Gewebe, 
2, die Fragmentierungsreaktionen der Projektile und ihrer Fragmente mit den Kernen des 
Targets auf Grundlage der Reaktions- und Wirkungsquerschnitte und der Reaktionskine- 
matik, 
3. die Zerfall der erzeugten ß+-aktiven Fragmente unter Berücksichtigung des Meßregime~, 
wobei insbesondere dem Strahlveto und eventuell stattgefundenen Unterbrechungen der 
Bestrahlungen (Interlocks) Aufmerksamkeit gewidmet wird, 
4. der Transport der Positronen bis zu deren Annihilation unter Annahme einer isotropen 
Emissionswinkelverteilung, 
5. die Ausbreitung der Vernichtungsstrahlung von dem Ort der Annihilation zu den Detekto- 
ren der Positronenkamera und die dabei stattfindende Wechselwirkung der Photonen mir 
dem Gewebe, 
6. der Nachweis der y-Quanten in den Szintillationsdetektoren unter Zugrundelegun,a der De- 
tektorgeometrie und der eingestellten Energieschwellen. 
Auf Basis der experimentell gewonnenen Daten ist das Programm für '2~-~rojektile hinsicht- 
lich der Targetfragmentation von Kernen, die nicht viel schwerer als Sauerstoff sind, opti- 
miert worden. 
Um klarer zwischen dem Verlauf einer Isoaktivitäts-Konturlinie und durch Bi1dr;zluschen ver- 
ursachten, artifiziellen Schwankungen in der rekonstruierten Aktivit2titsvesteilung unterschei- 
den zu können, werden die rekonstruierten Bilddaten mit einem Filter bearbeitet. Diese tt%- 
turabhängige, nichtlineare Bildfilterung wurde von WEBB 1987 für s~veidimensionaie Bilder 
von einer aus Vieldraht-Proportionalkammern aufgebauten Positronenkomera en~tvicfrek 
[Web87]. Für die Verwendung mit von BASTEI gelieferten Biidern wurde der Algorithmus 
für dreidimensionale Daten erweitert. 
Folgende Größen werden dabei benötigt: 
1. Für einen Voxel (io, jo, ko) des Bildraumes bestimmt man den Abstand sgk im euklidischen 
Raum zu jedem Voxel (i, j, k) in der Umgebung dieses Voxels: 
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Werden diese S# als streng monoton wachsende Folge {s,) geordnet, so bezeichnet n (n = 
1, 2, 3, ...) den Grad der Nachbarschaft des Voxels (i, j, k) bezüglich des Voxels (io, jo, 
kd. 
2. Die Zahl N, gibt die Zahl der Voxel in der Umgebung des Voxels (io, jo, ko), deren Grad 
der Nachbarschaft höchstens n ist, an: 
3. Ist xyk der Voxelwert (Inhalt) des Woxels (i, j,  k), so wird der arithmetische Mittelwert M, 
der Voxelinhalte aller Voxel mit einem Grad kleiner oder gleich n der Nachbarschaft des 
Voxels (io, jo, ko) gebildet: 
1 M ,  = - C C C  
Ne i j k  
4. Die empirische Standardabweichung o, in der Umgebung des Voxels (io, jo, ko) beträgt 
damit: 
Folgender Filteralgorithmus wird ausgeführt: 
Jeder Voxelwert xyk im Bildraum wird einzeln mit dem aus den Bildwerten seiner Nachbar- 
voxel gewonnenen arithmetischen Mittelwert M, verglichen. Dabei beginnt n bei eins und 
wird sukzessive bis auf den Maximalwert n„, der typischerweise mit zehn gewählt wird, 
erhöht, um eine immer weiträumigere Umgebung um das betrachtete Voxel (i, j, k) zu erfas- 
sen. Wenn der Absolutwert der Differenz zwischen dem Voxelinhalt xqk und diesem Mittel- 
wert M ,  die doppelte Standardabweichung 2.0, überschreitet, so überlebt das Voxel mit sei- 
nem ursprünglichen Inhalt. Wird diese Schwelle nicht erreicht, so wird der Voxelinhalt xyk 
durch diesen Mittelwert M, aus der Umgebung ersetzt: 
Der benachbarte Bildraum wird der Reihe nach für jeden Wert von n untersucht, so daß nach 
dem Vergleich mit den erstnähsten Nachbarn der Vergleich mit den erst- und zweitnähsten 
Nachbsrn zusammen folgt usw. So wird dieser Algorithmus unter Einbeziehung der Voxd 
niichsthoherer Nachbarschaft fortgefüihrt. Entgeht jedoch ein Vaxel einmal der Ersetzung, 
dann wird die weitere Betrachtung dieses Voxels abgebrochen und mit dem nächsten Voxel 
im Bildraum fortgefahren. 
Der Filteralgorithmus liißt räumlich variante Texturen im Bildraum zu, da bei einer feinglied- 
rigen Textur ein einzelnes Voxel der Ersetzung eher, d, h. bei kleinerem n, entgeht, während 
ildstnikturen der Voxelinhdt bei einem größeren n ersetzt wird. Beispielsweise 
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wird der Voxelwert einer Kante immer überleben, von welcher Seite man sich auch annähern 
mag, ohne daß die Werte der benachbarten Voxel in den Ergebniswert eingehen. Abbildung 
49 zeigt ein Beispiel für die Anwendung des Bildfilters. 
50 100 150 200 250 
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Abbildung 49: Beispiel für die Filterung der PET-Bilder. 
Dargestellt ist die Überlagerung eines Ausschnittes aus dem Frontalscht~itt c-i'ftrch dit? CT- 
Daten eines Patienten im Kopfiereich als Grauwertebild mit dem sugehi5igen Schnitt dr~rch 
die Rekonstruktion der bei der Bestrahlung gemessenen ß4-Verti-ilung ili Kontscrlinieit-Dltv- 
stellung. Die äußerste der weiß eingezeichneten Konturlinien rqriisr?nticrrt hier 10% AAR 
tivität, gefolgt von 20%, 30% usw. bis zu 90% Aktivität. Das Mna-trimm dr?v AktiWit bqfin- 
det sich in der Bildmitte. Oben wurden die ungefilterten, unten die gefilterter2 PET-D~E~ETZ 
verwendet, wobei der deutlich glattere Verlatf der Isonktivttiitslinien nncl- der ,4a%ver;l&zg 
des texturabhängigen, nichdinearen Filters sichtbar wird. Ar4sbuclztttngen und SC$Z%V~?~- 
kungen in den Konturlinien, die wegen der niedrigen Zahlrate iiz dert rekonstruie~feyt Bil- 
dern vorhanden sind, werden meist zu konvex geformten Kurvettzgg~8~ 
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Abbildrcng 50: Vergleich Messung - Simulation. 
Abgebildet sind die rekonstruierten und gefilterten P'-~erteilun~en als Konturlinien (vom 
Rand zur Mitte hin ansteigende Isoaktivit~tslinien.. IO%, 20%, ..., 90%) vor dem Hinter- 
grund des Frontalschni~es durch das Bestrahlungsplanungs-CT vom Kopf eines Patienten 
in Grnutuerte~. Oben dargestellt sind die MeJclaten (Summe der Bilddaten der acht Fraktio- 
nen, in denen dimes Feld zuerst bestrahlt wilrde] und unten die simulierten Daten. Beide 
stimmen in hohem MaJe überein, w sind keine Über- oder Unterreichweiten erkennbar, der 
KonturZit~lfcnverZa~# 8hnelf stark, Vom Gesamteindridck her wirken die Linien bei der Mes- 
szmg glnft'er, was arge fit Venvaschen der P'-AktivitLit irfi mrper hindeutet. 
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Die Begutachtung der räumlichen Präzision einer Therapiefraktion geschieht durch Vergleich 
der rekonstruierten und gefilterten Bilddaten von Messung und Simulation unter Hinzunahme 
anatomischer Informationen aus den Computertomogrammen der Bestrahlungsplanung. Der 
Vergleich zweier dreidimensionaler Datenmassive, die dazu noch statistische Unsicherheiten, 
die insbesondere in den Randgebieten mit extrem niedriger PtAktivität stark ausgeprägt 
sind, in sich bergen, ist ein komplexer Vorgang. Der Begutachter blättert hierbei an einer 
Visualisierungskonsole den Ebenenstapel durch und vergleicht dabei die gemessene mit der 
errechneten Aktivitätsverteilung Schicht für Schicht. Es bestehen verschiedene Möglichkei- 
ten, die Datenmassive von CT und PET in einen solchen Ebenenstapel umzuwandeln. Gängig 
sind die auf die Ausrichtung des Patienten bezogenen Frontal-, Transversal- oder Sagittal- 
schnitte, möglich sind auch die an der Lage des Strahls orientierten Schnitte im Bearn's Eye 
Vievv (Blick von der Strahlenquelle aus) oder parallel zur Zentralstrahlebene. Abbildung 50 
zeigt als Beispiel den Vergleich der beiden Frontalschnitte durch den Zielpunkt. 
Zeigt der visuelle Vergleich zwischen den gemessenen und berechneten ßi-Aktivitätsvertei- 
lungen eine weitgehende Übereinstimmung, so bestätigt das die Deposition der Dosis ent- 
sprechend der Bestrahlungsplanung. In schwierigen Bestrahlungssituationen, in denen der 
Therapiestrahl Gebiete mit starken Dichteunterschieden passieren und dabei in große Tiefen 
vordringen muß, treten mitunter Abweichungen in der gemessenen Reichweite des Strahls 
von der Planung auf (Abbildung 51). Eine solche kritische Konstellation liegt vor, wenn der 
Strahl längs des Gehörganges in das Innere des Kopfes eintritt. Hier entstehen schnell strei- 
fende Schnitte entlang der Grenze zwischen Strukturen hoher und niedriger Dichte (Felsen- 
bein und Luft), so daß schon geringste Positionierunsicherheiten oder Bewegungen des 
Kopfes in der Maske zu meßbaren Reichweitedifferenzen führen können. 
Aboildung 51: Gemessene Überreichweite. 
Bei dem oberen Konturlinienbild handelt es sich um die Summation der neun Einzelbilder 
von den Therapiefrnktionen, bei denen dieses Feld jeweils zuerst bestrahlt wurde. Darunter 
isr die &.gehörige Simulation abgebildeb. Im Gegensatz zu dem in Abbildung 50 vorge- 
stellten Bestrahlungsfeld ist hier eine deutliche höhere Reichweite bei der gemessenen ßi- 
Emitterverteillsng sichfbnr als die arff Grundlage der Bestrahlungsplanung durchgeführte 
Simr~lnfionsrechnung erlaubt. 
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Abbildung 52: Offener und verschlossener Hohlraum. 
Dargestellt sind die gemessenen ß+-Aktivit~tsii.erteilungen zweter Theral2iajkaktiunt?n. Der 
Strahleintritt er$olgt von der linken Bildseite kommend ArqjWig ist die auf t h t  beidm BdE- 
dern stark unterschiedliche ßi-Enzitterkonzentration in der bei XCT = 12% mm und 5 ? @ ~  = 63 
mm gelegenen Höhle, die, wie an der schwarzen Farbe erkennbar ist8 awil BEtl~urzkzi dar Cr- 
Aufiahme lufgefüllt war, Während in der oberen Abbildmg keine PLktivitii~~c~~treickze?rt~~tg &Z 
dieser Höhle sichtbar ist und der Strahl wie geplant nach dem Dlcrcli-juer&ri des HodeErm~~- 
rnes im Körpergewebe stoppt, ist auf dem unteren Bild eiw dercrlicke g411*~c1rt15~li4~zsq a ? ~  P*- 
Aktivität in dieser Höhle zu verzeichnen, die mit einer gegen22ier der 3estrctJilirrtg.s~~Z~ifti~~g 
verkürzten Strahlreichweite einhergeht. 
88 7 Patientenbehandlung 
Die Hohlräume innerhalb des Kopfes können zu einem Zeitpunkt mit Luft gefüllt sein, zu 
einem anderen mit Sekreten, was zu Diskrepanzen zwischen geplantes und tatsächlicher 
Strahlreichweite führen kann, wenn die Durchstrahlung dieser Hohlräume geplant wird. Da 
als Frühreaktion auf Bestrahl~mgen häufig Reizungen der Haut, insbesondere der Schleim- 
haut, auftreten, verdient diese Veränderung des Zustandes des Patienten innerhalb eines Be- 
stsahlungszykl~ls besondere Aufmerksamkeit. Wie die gemessenen ß+-Aktivitiitsverteilungen 
zweier einzelner Therapiefraktionen in Abbildung 52 zeigen, führt ein Verschluß von im Be- 
strahlungsfeld gelegenen Hohlräumen mit Schleim zur Minderung der Strahlreichweite. Ein 
dara~ifhin zur Überprüfung angefertigtes MR-Tomogramm (Abbildung 53) bestätigte den 
sich a~ls  den PET-Bildern ergebenden Befund des Verschlusses der zuvor luftgefüllten Kavi- 
tät . 
Abbildung 53: Kontroll-MR-Aufnahme. 
Von der Patientin, bei der während einer Therapiefraktion in den PET-Bildern eine Aktivi- 
tätsanreicherung in einem durchstrahltem Hohlraum verbunden mit einer verkürzten Strahl- 
reichweite beobachtet wurde (Abbildung 52), ist zur Kontrolle eine weitere MR-Aufnahme 
angefertigt worden (rechtes Bild). Links ist ein zum Zeitpunkt der Bestrahlungsplanung auf- 
gezeichnetes MR-Bild zu sehen. Der Getrachtete Hohlraum ist in den gezeigten Transversal- 
schnitten durch einen weißen Kreis hervorgehoben. Im rechten Bild ist der gegeniiber dem 
lirzken Bild eingetretene weitgehende VerschluJ des Hohlraumes deutlich zu erkennen. 
Bei der Beurteilaing der PET-Bilder ist die derzeit noch fehlende Modellierung der Stoff- 
wechsel- und Transportvorgiinge gesondert in Betracht zu ziehen. Wahrend in Bereichen des 
Knochen- und Knorpelgewebes die erzeugte P+-Aktivität im wesentlichen am Ort ihrer Er- 
zeugung verbleibt, kommt es insbesondere in gut durchblutetem Weichgewebe zu einem 
schnellen Weitertrmsport der Pi-Emitter und damit zur Degradation der urspriinglich vor- 
handenen P*-Verteilung. Dieser Effekt tritt arn stärksten bei den arn Beginn eines Bestrah- 
lungsriblaufes erzeugten ßcEmittern, die am längsten beobachtet wesden und daher im re- 
konstruierten Bild ein höheres Oewicht im Vergleich zu den spiiter generierten Pi-Emittern 
besitzen, auf. Bei Rasterscans, die mit der höchsten Energie beginnend bestrahlt werden, sind 
in der Regel die distalen Gebiete des, Bestrahlungsva~umens davon betroffen. Abbildung 54 
illustriert beispielhaft die Auswirkungen des Auswaschens der ß*-Aktivität auf die beobach- 
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tete Aktivitätsverteilung bei verschieden langen Meßzeiten. In den beiden unteren Bildern ist 
die Ausdehnung der ß+-Aktivitätsverteil~n~ in Richtung des Strahles wesentlich deutlicher 
ausgeprägt als bei den zwei oberen, wo wegen der längeren Meßdauer ein stärkerer Abbau 
der ß+-Ernitterkonzentration in der Hirnsubstanz stattgefunden hat. Für eine sichere Beurtei- 
lung der Lage der Dosishinterkante auf Grundlage der bei der Bestrahlung gemessener ß*- 
Emitterverteilungen sollte eine Umkehrung der ursprünglich aus beschleunigertechnischen 
Gründen gewählten Bestrahlungsabfolge hilfreich sein, so daß die Schnitte der höchsten 
Energien zuletzt bestrahlt werden, da dann weniger Verwaschungseffekte im Bereich der ho- 
hen Strahlreichweiten zu erwarten sind. 
50 100 150 200 SO 100 150 200 
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Abbildung 54: Einzelfraktionen. 
Abgebildet sind die gemessenen P'-Verteilungen von vier Einzelfraktionen des in Abbildung 
51 gezeigten Bestralzlungsfeldes. Während bei den beiden oben dargestellten Bildern Unter- 
brechungen während der Bestrahlung auftrnten, *fanden die Bestrahlungen bei &M, beidm 
unteren ohne Interlock statt. Die Gesarntdauer der PET-Messung ist 973 s (links nbmk 933 
s (rechts oben), 813 s (links unten) und 789 s (rechts unten), 
Wegen der begrenzten Auflösung der CT-Bilddaten sind durch den Partia3.volztn1en-Effekt 
verfälschte CT-Werte eine weitere Fehlerq~~elle der Bestsahlungsplanung. Nach dem Ab- 
tasttheorem können nur Strukturen, die mindestens zweimal abgetastet werden, richtig rekon- 
struiert werden [Jäh93]. Ansonsten werden die Werte von vessehiedenen Geweben, die sich 
im Bereich eines Voxels befinden, gernittelt. Die rekonstruierte CT-Zahl kann dann auf eine 
ganz andere GewebeMasse hinweisen. Da die Umsechnung von CT-Zahl in bnei~eichxt?eitc 
Nichtlinearitäten aufweist (siehe Abbildung 281, können sich dara~~s  Probleme bei des Be- 
rechnung der richtigen Teilchenreichweite ergeben. 
In all diesen Fällen, in denen der Vergleich zwischen gemessener und ertvfxi4tetes P'-Vertei- 
lung auf einen Fehler in der Reichweite der 'Y-1onen bei einer bestraixlten Theiapiefraktion 
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hindeutet, ist eine Neuplanung dieses Bestrahlungsfeldes erforderlich. Da bei der derzeitigen 
A~xsriistung des Therapieplatzes an der GSI noch kein Gantrysystem für die Strahlführung zur 
Verfiigung steht, wird zumeist bei der Neuplanung dieses Bestrahlungsfeldes der Drehwinkel 
des Patiententisches um einige Grad verändert, so daß sich der von den Teilchen des Thera- 
piestrahles zu passierende Eintrittspfad ändert. Für die geplante klinische Schwerionen-The- 
rapieeinrichtung ist der Einbau von Bestrahl~mgsgantries vorgesehen, womit die Flexibilität 
bei der Bestrahlungsplanung enorm wächst und der Strahleintritt entlang von fehleranfälligen 
Strukturen, wie dem Gehörgang, vermieden werden kann [Deb98]. Da die applizierte Dosis 
bei einem Bestrahlungsfeld etwa ein Vierzigste1 der Gesamtdosis betragt (bei Annahme von 
zwanzig Therapiefraktionen und zwei gleich gewichteten Bestrahlungsfeldern je Fraktion), 
wird keine kritische Überdosierung durch dieses eine, nicht der Dosisplanung entsprechend 
bestrahlte Feld befürchtet. 
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Die Kontrolle der Schwerionentherapie an der GSI mittels PET konnte zeitgleich mit dem 
Beginn der Behandlung von Patienten im Dezember 1997 erfolgreich eingeführt werden. 
Eine ~ualitätskontrolle des Therapieablaufs durch die Messung der bei der Bestrahlung er- 
zeugten ß+-~mitterverteilungen erfolgte bei den Patienten, die bisher mit 12c-1onen im Be- 
reich der Schädelbasis, des Nackens und des Beckens behandelt wurden. Alle PET-Meßrei- 
hen konnten verläßlich ausgeführt werden, die Ergebnisse waren konsistent und von Fraktion 
zu Fraktion in hohem Maße reproduzierbar. Die Zuverlässigkeit und die Aussagekraft der 
Resultate erbrachten den Nachweis für die Tauglichkeit dieses neuartigen Verfahrens für den 
klinischen Routineeinsatz. Von Seiten der behandelnden Ärzte und der die Bestrahlungspla- 
nung ausführenden Medizinphysiker wird die Einführung von PET zur Therapiekontrolle als 
eine wertvolle Bereicherung angesehen LBad981, auf die auch in der geplanten klinischen 
Einrichtung zur Krebsbehandlung mit Ionenstrahlen nicht verzichtet werden soll [Deb98], 
Damit ist die Hauptzielstellung dieser Arbeit, die Überführung der Kontrolle von Schwerio- 
nenbestrahlungen durch PET aus einem Laborstadium in den medizinischen Patientenbetrieb, 
erfüllt worden. 
Ausgehend von den eingangs gestellten Aufgabenkomplexen sind die folgende Beiträge die- 
ser Arbeit, die durch die PET-Studien für die Fortentwicklung der Kohlenstofftherapie gelie- 
fert wurden, besonders zu erwähnen: 
Ausgelöst durch die bei der Patientenbehandlung in situ vorgenommenen PET-Mes- 
sungen, die in einigen schwierigen Bestrahlungssituationen Abweichungen der tatsächli- 
chen Teilchenreichweite im bestrahlten Volumen von der vorgesehenen offenbarten, er- 
folgten an der GSI und dem DKFZ mittlerweile weitere Arbeiten zur Verbesserung der 
Umrechnung der CT-Zahlen aus den Bestrahlungsplanungs-Coqute~omogramme in 
relative wasseräquivalente Pfadlängen von 12c-~onen. Die ursprünglich In fJ.clc97, S. &X] 
vorgestellte Parametrisierung der Reichweite-CT-Beziehung hat durch weitere Mes- 
sungen an verschiedenen tierischen Gewebeproben und umfangreiche Simulationsreeh- 
nungen der ßf-~mitterverteilungen bei Patientenbestrahiungen wesentliche M~difikatlo- 
nen erfahren, die zu einer höheren Genauigkeit bei der Reichweiteberechnung geführt b 
ben. 
Aufgrund der Erkenntnisse, die in den tierexperimentellen Studien dieser &bei$ und bei 
der Auswertung der Patientendaten gewonnen wurden, ist das Verstfindnls der Transport- 
vorgänge, denen die bei der Bestrahlung von organischem Gewebe mit fiac3;lenergerischeri 
12 C-Ionen erzeugte ß+-Aktivität unterliegt, deutlich verbessert worden, Wegen der her&%- 
ragenden Stellung der Durchblutung im Vergleich zu den Diffusions- und SfoRwecksel- 
Prozessen unter diesen Transportprozessen wird vorgeschlagen, &'%-~er;t~sixinsknes- 
sungen des Zielgebietes der Bestrahlung nach [Bur96, Kapitel 33 xw qzlantit~lven Be- 
stimmung des Blutflusses auszuführen. Die dabei bestimmten pasmeadschen RuBbiJder 
sollen zukünftig mit der Vorhersage der bei der Bestrahlung erzeugten zeitliches arid 
räumlichen ßf-Emitterverteilung nach [Has96] kombiniert werden, So %viril ehe wesent- 
lich präzisere Berechnung der im Patienten tvährend und nach der Besta;i$Zuals /:U beob- 
achtenden ß'-&tivitätsverteilung n1ijgkh als es bei den derzeitigen Sirutul;rtianstcr=h- 
nungen ohne die Berücksichtigung des P+-Ernittertran~~orts im K6qergt:avebc der 
ist. 
Für eine sicherere Detektion der maximalen BesttaEilun~tiefe in PET-Bildern ist seit 
Februar 1999 die Abfolge der Energieschitte des Rastelcscanner ieverrtim tvordea. 
Bestrahlung beginnt jetzt mit der kleinsten Energie und endet mit der k&Rstera, SO 
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die Hinterkante der ß+-Aktivitätsverteilung wegen der verkürzten Meßdauer in ge- 
ringerem Maße Auswaschvorgängen unterliegt als bei der anfänglich verwendeten Ener- 
gieabfolge. 
Diese Ergebnisse veranschaulichen beispielhaft den Beitrag, den die Einführung der PET bei 
der Schwerionen-Tumortherapie zur Verwirklichung des eingangs gestellten Anspruches 
höchstmöglicher Präzision bei dieser Form der Strahlentherapie geliefert hat. Die durchge- 
führten PET-Untersuchungen verdeutlichten eindrucksvoll sowohl die Stärke des Rasterscan- 
systems - die extrem scharfe seitliche Begrenzung des Bestrahlungskanals - als auch die 
Schranken der Teilchentherapie, die in schwer beherrschbaren Unsicherheiten der Strahl- 
reichweite bei fraktionierter Bestrahlung von heterogenen Strukturen liegen. 
Vor diesem Hintergrund erscheint es nur konsequent, daß bei der Einrichtung der geplanten 
Klinik für die Ionenstrahltherapie von Krebserkrankungen wiederum von Beginn an ein Be- 
strahlungsplatz mit einer Positronenkamera ausgerüstet werden soll [Deb98]. Als besondere 
Herausforderung ist dabei der gleichzeitige Einsatz eines um die Längsachse des Patienten 
drehbaren Strahlerkopfes, mit dem eine höhere Flexibilität bei der Wahl der Bestrahlungsfel- 
der vor allem bei Bestrahlungen im Rumpfbereich ermöglicht werden soll, mit der in situ 
PET-Messung zu betrachten. Fernerhin haben in der Zwischenzeit neue Szintillatonverk- 
Stoffe, wie zum Beispiel LSO, GSO oder YAP, Einsatz bei Festkörperdetektoren gefunden. 
Vor dem Bau der neuen Positronenkamera ist zu untersuchen, ob sich diese Detektormateria- 
lien überhaupt für PET-Messungen am Ionenstrahl eignen. Wenn ja, ist herauszufinden, mit 
welchen von ihnen eine bessere Nachweiseffektivität oder eine höhere Ortsauflösung als bei 
BGO-bestückten Detektoren erzielt werden kann [Paw97b], [Kap98]. Da in der neuen Thera- 
pieeinrichtung neben Kohlenstoffionen auch Protonen, 4 ~ e -  und 160-1onen beschleunigt wer- 
den sollen, rnuß die bisher für die Bestrahlungen mit "C erarbeitete Methodik der Simultan- 
kontrolle der Strahlentherapie mittels PET auf diese Teilchenarten erweitert werden. Das er- 
fordert noch kernphysikalische Untersuchungen über die dabei auftretenden Fragmentie- 
rungsreaktionen und die Erarbeitung eines neuen Simulationscodes für die Berechnung der 
bei diesen Bestrahlungen generierten ßf-Aktivitätsverteilungen. 
9 Literaturverzeichnis 
9 Literaturverzeichnis 
Anderson, J. M. M., Mair, B. A., Rao, M., Wu, C.-H.: A Weighted Least-Squares 
Method for PET. Conference Record IEEE NSS MIC 1995, S. 1292 - 1296. 
Badura, E. et al.: First Patients Treated with Carbon Beams: Status Report of the 
Heavy-Ion Therapy at GSI. In: Grundinger, U.  (Hrsg.): GSI Scienti9c Report 
1997. GSI Report 98-1 (March 1998), S. 140 - 145. 
Becker, N., Wahrendorf, J.: Krebsatlas der Bundesrepublik Deutschland. 3. Auf- 
lage, Springer Berlin 1997. 
Bevington, P. R., Robinson, D. K.: Data Reduction und Error Analysis for the 
Physical Sciences. 2nd Edition, McGraw-Hill New York 1992. 
Bronstein, I. N., Semendjajew, K. A.: Taschenbuch der Mathematik. 24. Aufl., 
B. G. Teubner Leipzig 1989. 
Browne, J. A., De Pierro, A. R.: A Row-Action Alternative to the EM Algorithm 
for Maximizing Likelihoods in Emission Tomography. IEEE Trans. Med, Imag. 
15 (1996), S. 687 - 699. 
Burchert, W.: Blutflußmessungen mit der Positronen-Emissions-Tomographie. 
Habilitationsschrift, Medizinische Hochschule Hannover 1996. 
Comtat, C., Kinahan, P. E., Defrise, M., Michel, C., Townsend, D. W.: Fast Re- 
construction of 3 0  PET Data with Accurate Statistical Modeling. IEEE Trans. 
Nucl. Sci. 45 (1998), S. 1083 - 1089. 
Comtat, C., Kinahan, P. E., Fessler, J. A., Beyer, T., Townsend, D. W., Defrise, 
M., Michel, C.: Reconstruction of 3 0  Whole-Body PET Dntn Using Blurred 
Anatomical Labels. Conference Record IEEE NSS MIC 1998, to be published. 
Debus, J. (Spokesman): Proposal for a dedicated ion beam facility for Cancer 
therapy. Radiolog. Universitätsklinik Heidelberg (Project coordinator) 1998. 
Dörschel, B., Schuricht, V., Steuer, J.: Praktische StrahlenschutzpJ~ysik~ Spek- 
trum Akademischer Verlag Heidelberg, Berlin, New York 1992. 
Dörr, W., Alheit, H., Appold, S., Enghardt, W., Haase, M., Haberer, T., Hinz, R., 
Jäkel, O., Kellerer, A. M., Krämer, M., Kraft, G., Kumpf, R., Nitasche, H., 
Scholz, M., Voigtmann, L., Herrrnann, T.: Response ofpig lung to irmsifadun 
with accelerated I2c-ions. Submitted to Radiat. Environ. Biophys, 1999. 
Enghardt, W., Fromm, W. D., Geissel, H., Keller, H., Kraft, G., Wdgel, A., Man- 
fraß, P., Münzenberg, G., Nickel, F., Pawelke, J., Schardt D„ Scheidenbcrger, C„ 
Sobiella, M.: The spatial distribution of positron-etnitting nucltti gcnrtrctted by 
relativistic light ion beams in organic matter. Phys. Med. Biol. 37 (1992) 11, S. 
2127 - 2131. 
Enghardt, W.: Positronen-Emissions-Tomographie bei der Schtveriortea$J~t'r~zf?ie. 
Physikalische Blätter 52 (1996) Nr. 9, S. 874 - 875. 
Engeland, U., Striker, T., Luig, H,: Count-rate stntistics iifthe gczrnma carnwa. 
Phys. Med. Biol. 43 (1998), S. 2939 - 2943. 
Fessler, J. A.: Pennlized Weighted Least-Squares Image Rcc~~tstrlictic~f~ fbr 
Positron Emission Tomography. IEEE Trans. Med. h~. 13 (19949, S. L90 - 300. 
Fessler, J. A., Hero, A. 0.: Space-Alternatiag Genarnlized Expe~1~itioli%-~Vfnxr'iai- 
zation Algorithm. IEEE Trans. Sign, Proc. 42 (19941, $. 2664 - 2677. 
Fessler, J. A., Clinthorne, N,: Statisticnl i%fethorlsf~~ Image Reconsbrtdciti012 aitd 
Medical Imaging System Desigtz. IEEE Nuclear Science Syn~posium arid h'Iedicd 
Imaging Conference 1998 Short Course. 
9 Literaturverzeichnis 
Freyer, R.: Bildgebende Verfahren Teil I, Kapitel 3 Röntgentechnik. In: Freyer, 
R, (Hrsg.): Schriftenreihe Biomedizinische Technik. TU Dresden, Institut für 
Biomedizinische Technik 1996. 
Freyer, R., Tran Luu, C.: Bildgebende Verfahren Teil IV, Rekonstruktionsalgo- 
rithmen der Computertomographie. In: Freyer, R. (Hrsg.): Schriftenreihe Biome- 
dizinische Technik. TU Dresden, Institut für Biomedizinische Technik 1998. 
Gademann, G., Schlegel, W., Bürkelbach, J., Laier, C., Behrens, S., Brieger, S., 
Wannenmacher, M.: Dreidimensionale Bestrahlungsplanung. Untersuchungen 
zur klinischen Integration. Strahlenther. Onkol. 169 (1 993), S. 159 - 167. 
Gantmacher, F. R.: Matrizentheorie. Deutscher Verl. der Wissensch. Berlin 1986. 
Geiss, 0.: Strahleninduzierte Prozesse in LiF Kristallen und VeriJikation dreidi- 
mensionaler Dosisverteilungen nach Schwerionenbestrahlung. Dissertation, Uni- 
versität GhK Kassel, Fachbereich Physik 1997. 
GSI-Nachrichten 07-95, GSI Darmstadt 1995. 
Haberer, T., Becher, W., Schardt, D., Kraft, G.: Magnetic scanning System for 
heavy ion therapy. Nucl. Instr. and Meth. A330 (1993), S. 296 - 305. 
Haberer, T.: Entwicklung eines magnetischen Strahlfuhrungssystems zur tumor- 
konformen Strahlentherapie mit schweren geladenen Teilchen. Dissertation, Uni- 
versität Heidelberg 1994. 
Haberer, T., Kraft, G., Pavlovic, M.: Ion Beam Therapy System and a Method for 
Operating the System. Europäische Patentanmeldung 98 117 256.2, 1998. 
Hartmann, G. H., Schlegel, W., Sturm, V., Kober, B., Pastyr, O., Lorenz, W. J.: 
Cerebra1 radiation surgery using movingfield irradiation at a linear accelerator 
facility. Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 11 (1985), S. 1 185 - 1 192. 
Hasch, B. G.: Die physikalischen Grundlagen einer Yerifkation des Bestrah- 
lungsplanes in der Schwerionen-Tumortherapie mit der Positronen-Emissions- 
Tomographie. Dissertation, TU Dresden, Fakultät Mathematik und Naturwissen- 
schaften 1996. 
Hensel, F. : Methodische Untersuchungen zum Einsatz von Positronenemittern 
Jur die Dichtebestimmung in leichten Medien. Dissertation, TU Dresden, Fakultät 
Mathematik und Naturwissenschaften 1999. 
Henmann, T., Baumann, M.: Klinische Strahlenbiologie - kurz und bündig. 3. 
Auflage, Gustav Fischer Jena 1997. 
Hinz, R.: Parallelisierung eines iterativen Rekonstruktionsalgorithmus f ir  die 
Positronen-Emissions-Tomographie. Diplomarbeit, TU Chernnitz-Zwickau, Fa- 
kultät E r  Elektrotechnik und Informationstechnik 1 995. 
Hinz, R., Enghardt, W., Hasch, B. G., Lauckner, K., Pawelke, J., Sobiella, M.: 
PET Imaging Modes for Q u a l i ~  Assurance of Tumour Treatment with Heavy Ion 
Beams. Annual Report 1996, FZR - 179 (April 1997), S. 86. 
Hinz, R., Byars, L., Enghardt, W., Hasch, B. G., Lauckner, K., Pawelke, J., So- 
biella, M.: A method for in-viv0 treatmentplan verzjkation of heavy-ion tumour 
therapy by positron emission tomography. Physica Medica Xm, Supplement 1 
(Dec. 1997), S .  61 - 63. 
Hinz, R., Enghardt, W., Hasch, B. G., Lauckner, K., Pawelke, J., Sobiella, M., 
Freyer, R.: Simultankontrolle der Strahlentherapie mit Schwerionen durch Po- 
sitronen-Emissions-Tomographie. Biomed. Technik 43, Ergänzungsbd. l (1 998), 
S, 30-31, 
Holthusen, H.: Erfahrungen über die Vertr~glichkeitsgrenze Jur Röntgenstrahlen 
und deren Nutzunwendmg zur Verhütung von Schäden. Strahlentherapie 57 
(1936), S 254 - 269. 
9 Literaturverzeichnis 9 5 
Hudson, H. M., Larkin, R. S.: Accelerated Image Reconstruction Using Ordered 
Subsets ofProjection Data. IEEE Trans. Med. Irnag. 13 (1994), S. 601 - 609. 
Jacob, C.: Reichweite CT-Zahl Beziehung von Phantommaterialien und Messun- 
gen mit einer neuentwickelten multisegmentierten Ionisationskammer zur Dosis- 
veriJkation bei Schwerionenbestrahlung. Dissertation, Universität Heidelberg, 
Naturwissenschaftlich-mathematische Fakultät 1997. 
Jähne, B. : Digitale Bildverarbeitung. 3. Auflage, Springer Berlin 1993. 
Jäkel, O., Krämer, M.: Treatment planning for heavy ion iwadiation. Physica 
Medica X I V ,  Supplement 1 (July 1998), S. 53 - 62. 
Kapusta, M., Pawelke, J., Moszyhki, M: Comparison of YAP und BGO for high- 
resolution PETdetectors. Nucl. Instr. and Meth. A404 (1998), S. 413 - 417. 
Karmierczak, H: Erfassung und maschinelle Verarbeitung von Bilddaten. Aka- 
demie-Verlag Berlin 1980. 
Kraft, G: Biologische Effekte schwerer Ionen. In: zum Winkel, K. (Hrsg.): Wir- 
kungssteigerung der Strahlentherapie maligner Tumoren. Springer Berlin 1987, 
S. 126 - 135. 
Kraft, G., Gademann, G. (Redaktion): Einrichtung einer experimentellen Strah- 
lentherapie bei der Gesellschaft für Schwerionenforschung Darmstadt, GSI-Re- 
port GSI-93-23, 1993. 
Kraft, G.: Schwerionentherapie bei der GSI: Erste Patienten behandelt! Physi- 
kalische Blätter 54 (1998) Nr. 2, S. 104 - 105. 
Krieger, H., Petzold, W.: Strahlenphysik, Dosimetrie und Strahlenschutz, Band 2. 
B. G. Teubner Stuttgart 1989. 
Lange, K., Carson, R.: EM reconstruction algorithms for emission und transmis- 
sion tomography. J.  Comp. Assist. Tomogr. 8 (1984), S. 306 - 3 16. 
Lauckner, K.: Entwicklung eines iterativen 3 0  Rekonstruktionsvefahrevlsfür ein 
Verfahren zur Kontrolle der Tumorbehandlung mit Schwerionen mittels der Po- 
sitronen-Emissions-Tomographie. Dissertation, TU Dresden, Fakultät Elektro- 
technik 1999. 
Lewitt, R. M.: Multidimensional digital image representations using generalked 
Kaiser-Bessel window functions. J .  Opt. Soc. Am. A 7 (1990), S. 1834 - 1846, 
Lippmann, H. G., Poll, R.: Medizinisch-naturwissenschaJotkiche Grundlagen der 
Biomedizinischen Technik. 3. Auflage, TU Dresden, Institut für Biomedizinische 
Technik 1994. 
Llacer, J., Chatterjee, A., Alpen, E. L., Saunders, W„ Andreae, Sv Jackson, H. C,: 
Imaging by Injection of Accelerated Radioactive Particle Beams. EEE Trans. 
Med. Imag. MI-3 (1984), S. 80 - 90. 
Meiling, W. : Kernphysikalische Elektronik. Akademie-Verlag Berlin 1975, 
Meier, J., Rettig, H., Hess, H.: Biopharmazie - Theorie und Praxis der Phavma- 
kokinetik. Georg Thieme Stuttgart 198 1. 
Mitaroff, A., Kraft-Weyrather, W., Geiss, O„ Kraft, G.: Bidogirrzzl ver$cation of 
heavy ion treatmentplanning. Radiat, Environ. Biophys. 37 (1998), 3.47 - 5 J .  
Morneburg, H. (Hrsg.): Bildgebende SystemefUr die mc.riizinischze Diagnosridi. 3. 
Auflage, Publicis MCD München 1995. 
Mumcuoglu, E. Ü., Leahy, R. M., Cheny, S, R,: Bayesian reconstmcttc~n ofPET 
images: methodology und performance analysis. Phys. Med. Blol. 41 (1996), S. 
1777 - 1807. 
Musiol, G., Ranft, J., Reif, R., Seeliger, D.: Kern- und EIemetrta~teiIckenp3ty~ik. 
Deutscher Verlag der Wissenschaften Berlin 1988. 
9 Literaturverzeichnis 
Nebeling, B.: Reaktionen von "C-~ücksto~atomen mit HzO. Bericht der KFA Jü- 
lich Nr. 1973 (Februar 1985). 
NISTX-Ray and Gamma-Ray Attenuation CoefBcients and Cross Sections Data- 
base. Version 2.0, US Department of Commerce, Gaithersburg, MD 1990. 
Pawelke, J.: Methodische Untersuchungen zum Einsatz der Positronen-Emissi- 
ons-Tomographie in der Leichtionen-Tumortherapie. Dissertation, TU Dresden, 
Fakultät Mathematik und Naturwissenschaften 1995. 
Pawelke, J., Byars, L., Enghardt, W., Fromm, W. D., Geissel, H., Hasch, B. G., 
Lauckner, K., Manfraß, P., Schardt, D., Sobiella, M.: The investigation of differ- 
ent cameras for in-beam PETimaging. Phys. Med. Biol. 41 (1996), S. 279 - 296. 
Pawelke, J., Enghardt, W., Haberer, T., Hasch, B. G., Hinz, R., Krämer, M., 
Lauckner, K., Sobiella, M.: In-Beam PET Imaging for the Control of Heavy-Ion 
Tumour Therapy. IEEE Trans. Nucl. Sci. 44 (1997), S. 1492 - 1498. 
Pawelke, J., Kapusta, M., Moszyiiski, M.: Advantages of LSO Scintillator in 
High Resolution PET Detectors. Annual Report 1997, FZR - 2 15 (March 1998), 
S. 72. 
Philippow, E.: Taschenbuch Elektrotechnik, Bd. 2 Grundlagen der Informations- 
technik. 3. Auflage, Verl. Technik Berlin 1987. 
Schröter, W., Lautenschläger, K.-H., Bibrack, H., Schnabel, A.: Chemie. 16. Auf- 
lage, Fachbuchverl. Leipzig 1985. 
Schad, L. R., Boesecke, R., Schlegel, W., Hartrnann, G. H., Sturm, V., Strauss, L. 
G., Lorenz, W. J.: Three Dimensional Image Correlation of CT, MR, and PET 
Studies in Radiotherapy Treatment Planning of Brain Tumors. J. Comput. Assist. 
Tomogr. 11 (1987), S. 948 - 954. 
Schardt, D., Geiß, O., Krämer, M.: Persönliche Mitteilung. GSI Darmstadt 1997. 
Schaffher, B., Pedroni, E.: The Precision of Proton Range Calculations in Pro- 
ton Radiotherapy Treatment Planning: Experimental Verification of the Relation 
between CT-HU and Proton Stopping Power. Phys. Med. Biol. 43 (1 998), S. 
1579 - 1592. 
Seelmann-Eggebert, W., Pfennig, G., Münzel, H., Klewe-Nebenius, H.: Karls- 
ruher Nuklidkarte. 5. Auflage, Kommunalschriften-Verlag München 198 1. 
Shepp, L. A., Vardi, Y.: Maximum Likelihood Reconstruction for Emission To- 
mography. IEEE Trans. Med. Imag. MI-1 (1982), S. 113 - 122. 
Sihver, L., Tsao, C. H., Silberberg, R., Kanai, T., Barghouty, A. F.: Total reaction 
and partial cross section calculations in proton-nucleus (2,s 26) and nucleus- 
nuclezis reactions (2, and 2,526). Phys. Rev. C 47 (1993), S. 1225 - 1236. 
Sisterson, J.: Proposed New Facilities for Proton & Ion Beam Therapy und 
World Wide Charged Particle Patient Totals. Particles Newsletter 23 (January 
19991, S. 15 - 16. 
Stenström, T., Dissertation, Universität Uppsala ((Schweden) 1970. 
Tomitani, T. et al.: Imaging of "C distribution in patients induced by autoactiva- 
t i m  of I"c beams. In: Amaldi, U., Larsson, B., Lemoigne, Y. (Hrsg.): Advances 
in Hadruntherapy. Elsevier Scietice B.V. Amsterdam 1997, S.  339 - 345. 
Tsao, C. H., Silberberg, R., Barghouty, A. F., Sihver, L., Kanai, T.: Scaling algo- 
rithrn tu calczrlate heav-ion spallation cross sections. Phys. Rev, C 47 (1993), S, 
f 257 - t 262. 
Vollrnar, S., Eschner, W., f-ietrzyk, U. K.: Iterative Reconstructio~ ofEmission 
Tamog~-aphy Data with a-priori I&?omitrtion. Colnfetence Record EEE NSS M X  
1995, S. 1560 - 1561. 
9 Literaturverzeichnis 97 
Wannenmacher, M., Specht, H. J., zur Hausen, H.: Einrichtung einer experimen- 
tellen Strahlentherapie und klinische Studien bei der Gesellschaft für Scllwerio- 
nenforschung Darmstadt. Antrag auf Förderung durch das Bundesministerium 
für Forschung und Technologie 1 Referat 322, Heidelberg 1 Darmstadt 1994. 
Wannenmacher, M., zitiert in: Odenwald, M.: Heilender Strahl. Focus 511998, S. 
112- 113. 
Webb, S., Ott, R. J., Marsden, P. K., Flower, M. A.: Image enhancement in PET 
scanning with the Royal Marsden Hospital MWPC camera (MUP-PET). Nucl. 
Instr. and Meth. A269 (1988), S. 451 - 453. 
Weber, U.: Volurnenkonforme Bestrahlung mit Kohlenstofl-Ionen zur Vorberei- 
tung einer Strahlentherapie. Dissertation, Gesamthochschule-Universität Kassel, 
Fachbereich Physik 1996. 
Wilson, R. R.: Radiological Use of Fast Protons. Radiology 47 (1946), S. 487 - 
491. 
Wunsch, G., Schreiber, H.: Stochastische Systeme. 3. Auflage, Springer Verlag 
Berlin, Heidelberg, New York 1992. 
Yavuz, M., Fessler, J. A.: Objective Functions for Tornographic Reconstruction 
from Randoms-Precorrected PET Scans. Conference Record IEEE NSS MIC 
1996, S. 1067 - 1071. 
Zacharias, T., Dörr, W., Enghardt, W., Haberer, T., Krämer, M., Kumpf, R„ 
Röthig, H., Scholz, M., Weber, U., Kraft, G., Hemnann, T.: Acute response of 
pig skin to irradiation with 12c-ions or 200 kVX-rays. Acta Oncol. 36 (1997), S. 
637 - 642. 
98 10 Abkürzungs- und Formelzeichenverzeichnis 
10 Abkürzungs- und Formelzeichenverzeichnis 
transponierte (gestürzte) Matrix zur Matrix A 
inverse Matrix zur Matrix A 




Garnmateilchen (Photon); Schiefe 
Parameter der Exponentialverteilung; Eigenwert 
Emissionsdichtekoeffizient des j. Bildelementes 
Emissionsdichteverteilung 
Vektor der Emissionsdichtekoefizienten 




Koefiizient für inkohärente Streuung (COMPTON-Koeffizient) 
Koeffizient für kohärente Streuung 
Photoabsorptionskoeffizient 
Fundamentalmatnx 
Zielfunktion für die Schätzung des Bildwertevektors & 
Parameter, Parametervektor 
Systemmatrixelement 
Flächeninhalt; Aktivität; System- oder Zustandsmatrix 
Advanced Computational System 
MeV je Nukleon 
Basisfunktion für das j. Bildelement 









Deutsches Krebsforschungszentnim Heidelberg 







Ein- l Ausgabe 
Expectation-Maxlmization 
10 Abkürzungs- und Formelzeichenverzeichnis 99 
f (4 
f (X; a) 































P ( 4  

















Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion von & (t) 




Gesellschaft für Schwerionenforschung Darmstadt 
Gadoliniumorthosilicat (Gd2SiOs:Ce) 
Hard Disk (Festplatte) 
Index 
Intemational Commission on Radiation Units and Measurements 






Masse; Grad eines Polynoms 
arithmetischer Mittelwert 
Maschinennummer, Bergieschritt, Fokus- und lntensitätsstufe 
Medical Imaging Conference 




Zahl der Stützstellen; Nachbarschafisgrad 
Zahl der Detektoreinheiten 
Zahl der Bildelemente (Picture elements) 
Anzahl 
Nuclear Science Symposium 
Sauerstoffierstärkungsfaktor (Oxygen Enhancement Ratio) 
Proton 
Einzelwahrscheinlichkeit; komplexe Veränderliche 
Wahrscheinlichkeit für das Eintreten des Ereignisses A 
Wahrscheinlichkeit für das Eintreten des Ereignisses A unter der Ekdin- 




Laplace-Transformierte von q(t) 
Zahl der Untergrund-Ereignisse der i. Detektoreinheit 
Vektor der von allen Detektoreinheiten gemesseneE Untergnrnd-Ereip3sse 
Reichweite 
dreidimensionaler E ~ ~ i s c h e r  Raum 
relative biologische Wirksamkeit 
Abstand 
Detektorempfindlichkeitsm~ster der i. Detektoreinheit 
Detektoreinheit, die den k. Zerfall nachweist 



















10 Abkürzungs- und Fomelzeichenverzeichnis 
Scalable Processor Architecture 




Zerfallszeit des k. Kernes 
Wichtungsmatrix 
Tiefenkoordinate; Ortskoordinate; unabhängige Variable; Voxelinhalt 
Position im dreidimensionalen E m ~ i s c h e n  Raum; Eigenvektor 
Modalmatrix 
räumliche Position des k. Kernes als Funktion der Zeit 
Ortskoordinate; abhängige Variable 
Linkseigenvektor 
Zahl der Ereignisse, die von der i. Detektoreinheit erfaßt worden sind 




1 1 Danksagung 101 
11 Danksagung 
Allen, die in den zurückliegenden Jahren zum Gelingen dieser Arbeit beigetragen haben, 
möchte ich an dieser Stelle meinen herzlichsten Dank aussprechen. 
An erster Stelle gilt mein Dank Dr. Wolfgang Enghardt für seine mit hohem persönlichen 
Engagement erfolgte Betreuung der Arbeit, seine stets motivierende Art und seine organisato- 
rischen Fähigkeiten, die überhaupt erst eine kontinuierliche Bearbeitung der Aufgaben er- 
möglichten. 
Bei den Direktoren des Institutes für Kern- und Hadronenphysik des Forschungszentrums 
Rossendorf Dr. Harald Prade und Prof. Eckart Grosse möchte ich mich fur die mir gewährten 
sehr guten Arbeitsbedingungen und für ihre Unterstützung des Vorhabens bedanken. 
Dem Direktor des Institutes für Biomedizinische Technik der TU Dresden Prof. Richard 
Freyer danke ich für seine Förderung, die bereits weit vor dem Promotionsstudium begann, 
und die enge Zusammenarbeit mit seinem Institut. 
Den Mitstreitern aus der Rossendorfer PET-Gruppe Dr. Jörg Pawelke, Dr. Kathrin Lauckner, 
Dr. Bernhard Georg Hasch und Falls Pönisch habe ich für die angenehme und produktive 
Arbeitsatmosphäre, die Unterstützung bei der Vorbereitung, Durchführung und Auswertung 
der experimentellen Untersuchungen sowie die unzähligen Ratschläge und Bilfestellungen 
bei der Arbeit zu danken. 
Den Kollegen des Detektorlabors, der Werkstatt und den Elektronikern des Institutes für 
Kern- und Hadronenphysik bin ich zu Dank für deren umfangreiche Hilfe verpflichtet. Stell- 
vertretend bedanke ich mich bei Manfi-ed Sobiella, Jochen Hutsch, Michael Freitag, Liane 
Heinrich, Jenny Schwarzenau, Klaus Heide1 und Ulrich Wolf für ihre beim Aufbau und der 
Durchführung der Messungen geleistete Unterstützung. 
Für die Möglichkeit, den Synchrotronstrahl der Gesellschaft ftr Schwerionenfoi:schung 
Darmstadt in vielen Nacht- und Wochenendschichten nutzen zu können, und für die umfas- 
send gewährte Hilfestellung während der Strahlzeiten danke ich ganz besonders Prof, Ger- 
hard Kraft, Dr. Dieter Schardt, Dr. Thomas Haberer, Dr, Michael Krämer und Dr. Oliver 
Geiß von der Abteilung Biophysik. Den Kollegen der Abteilung Datenverarbeitung und Ex- 
perimentelektronik Dr. Klaus Poppensieker, Dr. Gunnar Ribitzki, Dr. Wolfgang Ott und DL 
Holger Brand gebührt mein Dank für die vielfältig geleistete technische Unterstützung ia afi 
komplizierten Situationen. 
Den Mitarbeitern des Rossendorfer PET-Zentrums fühle ich mich zu Dank daBr vqflichtet, 
daß durch ihren Einsatz die Studien mit "C-markierten Verbindungen und die Perhsions- 
messungen mit 150-~asser möglich wurden. Hierfür danke ich personlich Dr. RaK Bergmann 
sowie Prof. Wolfgang Burchert. 
Den Heidelberger Medizinern und Medizinphysikern schulde ich Dank %r deren verstand- 
nisvolles Entgegenkommen bezüglich unserer nicht immer einfach m eertullenden Wcnscihe 
bei der Planung und Durchführung der Schwerionentherapie von Patienten. Namentlich 
möchte ich mich hierfür bei Dr. Dr. Jürgen Debus, Dr. Oliver Jäkel, Dr- Frederilc tYr;:nz, Dr* 
Daniela Schulz-Ertner und Dr. Markus Henze bedanken. 
Meinen Eltern gilt mein Dank für die langjährige und ~ne ingesc~nkt1~ UnterstUWtp~ bei 
Schule, Studium und Promotion. Meinen Freunden und Vewandten danke ich Br die Auf- 
munterungen und Stärkungen, die ich die ganze Zeit über von ihnen erfahren habe. 
